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L’imagerie par résonance magnétique de tenseur de diffusion permet d’obtenir des 
informations sur la diffusion anisotrope des molécules d’eau dans les tissus. Cette anisotropie 
reflète la présence de microstructures orientées, comme les fibres de la substance blanche, où 
la diffusion est principalement guidée par la direction des fibres. A partir de ces données de 
diffusion, la tractographie cérébrale permet de déterminer et d’imager in vivo la trajectoire 
des faisceaux de la substance blanche (Mori et van Zijl 2002a). 
Cette méthode a le potentiel de contribuer de manière décisive à notre connaissance de la 
connectivité cérébrale et de la contribution de ses défauts éventuels à certaines pathologies 
neurologiques. Son intérêt a été montré dans l’étude de nombreuses pathologies parmi 
lesquelles la sclérose en plaques (Pagani et al. 2005; Audoin et al. 2007) et les tumeurs 
cérébrales (Nimsky et al. 2005b). Elle a notamment été utilisée avec succès pour la 
planification pré-opératoire et la visualisation per-opératoire chez des patients atteints de 
tumeurs cérébrales (Yu et al. 2005; Nimsky et al. 2006b), si bien que le recours à la 
tractographie en routine clinique peut même être envisagé (Nguyen et al. 2005). Cependant, 
comme cela a été mis en évidence grâce à l’utilisation de stimulations sous corticales en per-
opératoire, cette technique souffre parfois d’un manque de fiabilité (Kinoshita et al. 2005). 
Notre travail s’inscrit dans une perspective clinique de l’utilisation de la tractographie. La 
question à laquelle nous avons essayé de répondre est la suivante: La tractographie cérébrale 
par IRM de tenseur de diffusion est elle suffisamment fiable et reproductible pour une 
utilisation en routine clinique? 
 
L’exposé de mes travaux suit le plan suivant. 
 
La première partie introduit les notions de neuro-anatomie (chapitre 1) et de diffusion 
(chapitre 2) nécessaires à la compréhension de notre travail. Dans cette même partie, nous 
présentons l’imagerie de tenseur de diffusion (chapitre 3) ainsi qu’un état de l’art des 
méthodes de tractographie (chapitre 4). La qualité du suivi de fibres dépend non seulement de 
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la méthode et des paramètres de tractographie, mais aussi de la qualité des images de 
diffusion. Aussi le dernier chapitre de cette partie théorique est dédié aux  paramètres 
d’acquisition IRM (chapitre 5). 
Dans la seconde partie, nous présentons l’étude que nous avons réalisée sur fantômes afin 
d’optimiser le choix des paramètres d’acquisition (chapitre 6). Celle-ci a notamment permis la 
comparaison et la sélection de trois schémas d’acquisitions, permettant l’obtention d’images 
de diffusion de qualité tout en satisfaisant les contraintes de temps liées à la clinique. 
L’influence des paramètres de tractographie sur la précision des méthodes de tractographie 
déterministes a également été mesurée au moyen de données de tenseur de diffusion simulées 
(chapitre 7). Enfin, une étude sur sujets sains, réalisée à partir des séquences d’acquisition 
précédemment définies, a permis d’évaluer la fiabilité, en termes de reproductibilité et de 
plausibilité anatomique des faisceaux, d’une méthode de tractographie utilisable en conditions 
cliniques. Notre attention s’est particulièrement portée sur le faisceau pyramidal qui est l’un 
des plus importants faisceaux de la substance blanche (chapitre 8).  
L’objectif du chapitre 9 est de rappeler et discuter des principaux résultats apportés par 
cette thèse.  



















Chapitre 1  Eléments de neuroanatomie 
 
 
Le système nerveux est un système complexe qui tient sous sa dépendance toutes les 
fonctions de l’organisme. Il se compose du système nerveux central (cerveau, moelle 
épinière) qui est chargé de recevoir, d’intégrer et d’émettre des informations, et de voies 
nerveuses, aussi appelées système nerveux périphérique, qui sont chargées de la transmission 
ces informations entre le système nerveux central et les organes effecteurs. Le cerveau est 
l’organe qui supervise le système nerveux.  
 
D’un point de vue connexionniste, le cerveau humain est organisé en différentes régions 
fonctionnelles interconnectées par un réseau de relais anatomiques. Le signal neuronal est 
généré dans la substance grise au niveau des corps cellulaires, puis transmis aux différentes 
régions du cerveau grâce aux faisceaux de fibres de la substance blanche. Ce travail de thèse a 
pour objectif l’étude anatomique de ces faisceaux de fibres, et plus particulièrement l’un des 
faisceaux les plus importants: le faisceau cortico-spinal. Il est aussi appelé tractus pyramidal, 
ou encore tractus moteur car il est issu des zones fonctionnelles motrices. 
 
L’objectif de ce chapitre est de présenter les notions générales de neuroanatomie 
nécessaires à la compréhension de ce travail, en se focalisant sur les faisceaux de la substance 
blanche et en particulier le tractus pyramidal. 
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1.1 Description macroscopique 
 
Le cerveau humain est un organe de forme ovoïde dont le volume moyen est de 1100 cm3 
chez la femme et de 1400 cm3 chez l’homme. Son poids varie entre 1400 et 1800 grammes. 
Situé à l’intérieur d’un ensemble constitué des méninges et du liquide cérébro-spinal (LCS), 
le cerveau comporte trois parties principales : les hémisphères cérébraux, le tronc cérébral et 




Figure 1: Organisation générale du cerveau  




1.1.1 Les méninges 
 
Le cerveau est enveloppé par trois couches de méninges. De la surface on distingue : 
 La dure mère : elle tapisse la face interne du crâne. Il s'agit d'une membrane 
épaisse présentant des prolongements qui s'insinuent entre les hémisphères 
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cérébraux, créant ainsi une cloison médiane appelée faux du cerveau, ainsi 
qu’entre le cerveau et le cervelet, appelée tente du cervelet. 
 L’arachnoïde : elle tapisse la face interne de la dure mère 
 La pie mère : elle tapisse la surface du cerveau, épousant étroitement les replis, les 
scissures et les circonvolutions du cerveau. 
 
Entre l’arachnoïde et la pie mère se trouve l’espace sous-arachnoïdien qui est occupé par 
le liquide cérébro-spinal. 
1.1.2 Le liquide cérébro-spinal  
 
Le liquide cérébro-spinal  est le liquide dans lequel baignent le cerveau et la moelle 
épinière. Il est aussi contenu dans les ventricules cérébraux, cavités au nombre de 4 situées 
dans la profondeur du cerveau. Son volume moyen est d’environ 150 ml. Son rôle est 
principalement mécanique. Il constitue une protection du cerveau contre les chocs par 
amortissement des mouvements. Il est aussi impliqué dans la gestion de la pression à 
l’intérieur du crâne à un niveau constant. 
 
1.1.3 Les hémisphères cérébraux 
 
La surface des hémisphères cérébraux est parcourue par des circonvolutions, aussi 
appelées gyrus. Elles sont séparées par des sillons dont les plus profonds sont dénommés 
scissures. Les limites précises de ces différentes circonvolutions, varient considérablement 
d’un individu à l’autre, mais l’organisation générale reste la même pour l’ensemble des 
cerveaux humains. 
Les hémisphères sont subdivisés en cinq lobes cérébraux. Le sillon central sépare le lobe 
frontal du lobe pariétal. Le lobe temporal est situé au dessous et latéralement par rapport à la 
scissure de Sylvius. Le lobe occipital représente la partie postérieure du cerveau. Le 
cinquième lobe, appelé insula se situe dans la profondeur de la vallée Sylvienne entre lobe 










Le parenchyme cérébral se compose de deux parties distinctes : la substance grise et la 
substance blanche (Figure 3). 
 
 
Figure 3: Substance blanche et substance grise  





1.1.4 Le cervelet 
 
La structure du cervelet ou "petit cerveau" est similaire à celle du cerveau. Il comprend: 
 La substance grise ; répartie à sa surface pour former le cortex cérébelleux et en 
profondeur pour former les noyaux cérébelleux. Le cortex cérébelleux est creusé de 
nombreux sillons dont la direction se situe grossièrement dans le plan transversal. Les 
sillons les plus profonds séparent des lobules cérébelleux. Dans chaque lobule, des 
sillons moins profonds séparent des folioles (lamelles) cérébelleuses. 
 La substance blanche 
 
Le cervelet est subdivisé en trois régions, le vermis et les hémisphères cérebelleux, 
chacune étant connectée à une structure cérébrale spécifique, et donc impliquée dans des 
fonctions bien précises comme l’équilibre, le tonus musculaire ou le contrôle de l’initiation du 
mouvement. 
1.1.5 Le Tronc cérébral 
 
Le tronc cérébral est la structure de transition entre le cerveau et la moelle épinière. Il est 
composé de trois étages dans l’axe cranio-caudal : le mésencéphale, la protubérance et le 
bulbe rachidien.  
Il est relié au cervelet par les pédoncules cérébelleux supérieurs moyens et inférieurs. Les 
nerfs crâniens au nombre de douze naissent de structures grises nucléaires situées dans le 
tronc cérébral, leurs origines apparentes sont étagées à la surface du tronc cérébral. Ils quittent 
la cavité crânienne en traversant les trous ou foramens de la base, pour atteindre leur 
destination, c'est à dire, les organes de la tête et du cou. Ils ont donc un segment de trajet 
intra-crânien et un segment extra-crânien. Quelques uns sont purement sensoriels (nerf 
olfactif, nerf optique) d’autres purement moteurs (nerfs oculo-moteurs). Le tronc cérébral est 
aussi le siège de noyaux impliqués dans le contrôle et la régulation de la plupart des fonctions 
vitales. Enfin, on retrouve dans la substance blanche séparant les noyaux des faisceaux 
d’axones ascendants sensitifs et descendants moteurs, dont le plus important est le faisceau 
pyramidal. 
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1.2 Description microscopique 
 
 
A l’échelle microscopique, le système nerveux est principalement composé de deux types 
de cellules : les cellules gliales et les neurones. Leurs principales différences portent sur leur 
nombre et leur fonction. En effet, bien que le cerveau compte environ 100 milliards de 
neurones, les cellules gliales sont 10 et 50 fois plus nombreuses. Elles jouent un rôle 
primordial de soutien architectural et assurent aussi des fonctions métaboliques et de 
protection. 
 
Elles permettent d’assurer l’intégrité physique de la masse cérébrale, tout en fournissant 
une interface entre les neurones et les vaisseaux sanguins. Bien que le rôle des cellules gliales 
soit essentiel au fonctionnement du cerveau, ce sont les neurones qui constituent les unités 
fonctionnelles,  assurant le traitement et la transmission de l’information cérébrale.  
 
Le neurone est composé d’un corps cellulaire dénommé soma, et de prolongements, les 





Figure 4: Représentation schématique d’un neurone  
(d’après Neuroscience: à la découverte du cerveau. Edition Pradel) 
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En prenant une analogie électronique, le neurone est une unité fonctionnelle intégrant des 
signaux issus d’entrées multiples « dendritiques », disposant d’une sortie unique « axonale ». 
 
Les éléments constitutifs du neurone sont: 
 Soma ou corps cellulaire : Sa forme est variable, mais le plus souvent sphérique. Il 
mesure environ 20µm de diamètre.  
 Cytosquelette : Le neurone renferme dans son cytoplasme un réseau très dense de 
filaments qui forment son squelette. Il lui confère une certaine rigidité, nécessaire 
notamment au niveau de ses prolongements axonaux. On distingue trois types de 
filaments : les microtubules (20 nm de diamètre), les neurofilaments (10 nm de 
diamètre) et les microfilaments (5 nm de diamètre). Les microtubules sont des 
polymères qui se polymérisent et dépolymérisent très rapidement sous l’influence 
des signaux neuronaux. Ils servent de support au transport axonal rapide. Les 
neurofilaments assurent quant à eux la solidité mécanique de la structure.  
 
 Dendrites : Ce sont des prolongements cellulaires généralement courts, en forme 
d’arborisation. En contact avec d’autres neurones, elles constituent la structure 
d’entrée de l’information.   
 
 Axone : L’axone est une structure caractéristique du neurone. Sa longueur est 
comprise entre un millimètre et un mètre. Son origine, qualifiée de cône axonique, 
s’amincit pour former le segment initial de l’axone. Celui-ci est principalement 
constitué de neurofibrilles et de mitochondries. Les neurofibrilles, composées de 
microtubules et de neurofilaments, lui permettent de maintenir sa structure 
filiforme. Les mitochondries fournissent l’énergie essentielle à la propagation de 
l’information traitée par le neurone tout au long de l’axone, unique structure de 
sortie de l’influx nerveux (Figures 5 et 6). 
 
 La myéline : il s’agit d’une gaine protectrice entourant les axones. Elle est formée 
par les prolongements membranaires des oligodendrocytes; cette gaine est 
interrompue à intervalles réguliers par les nœuds de Ranvier. Ces derniers 
contribuent à accélérer la propagation de l’influx nerveux. La terminaison axonale 
vient au contact de dendrites ou de corps cellulaires d’autres neurones. Ce point de 
contact s’appelle synapse.  
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Figure 5: Représentation schématique d’un axone  




Figure 6: Schéma simplifié d’une coupe longitudinale d’un axone avec myéline. 
La myéline, la membrane axonale, les microtubes et les neurofilaments : des structures 
longitudinalement orientées. D’après Beaulieu (Beaulieu 2002) 
 
 
Une organisation naturelle de ces neurones permet de distinguer les deux structures 
évoquées dans le paragraphe précédent : la substance grise et la substance blanche. Les corps 
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cellulaires des cellules nerveuses sont situés soit en bordure externe du cerveau, substance 
grise formant le cortex cérébral, soit en profondeur, noyaux gris dans le cerveau et substance 
grise dans la moelle épinière. Dans le cortex cérébral, les neurones forment un maillage non 




Figure 7: Organisation du cortex cérébral  
(Neurosciences, à la découverte du cerveau. Edition Pradel) 
 
 
Les axones sont groupés en faisceaux appelés tractus cérébraux. La gaine de myéline 
enrobant les axones leur confère une coloration blanche, d’où le nom de substance blanche.  
Il est important de noter que les axones ont, en raison de leur structure interne ainsi que de 
leur agencement, une organisation très directionnelle. Comme nous le verrons par la suite, 
cette propriété est au fondement même de la technique d’imagerie utilisée dans ce travail : 
l’imagerie tensorielle de diffusion. 
 
1.3 La substance grise  
 
La substance grise est le siège du traitement de l’information et donc des aires 
fonctionnelles cérébrales. Situé en périphérie du système nerveux central, le cortex cérébral 
est la principale structure de la substance grise. Il existe au niveau de sa surface une 
disposition topographique des fonctions motrices, somesthétiques, sensorielles et associatives. 
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Le cortex moteur est situé à la partie postérieure du lobe frontal, en avant du sillon central qui 
sépare le lobe frontal du lobe pariétal. On subdivise le cortex moteur en plusieurs 
parties (Figure 8):  
 le cortex moteur primaire (aire 4 de Brodmann) situé au niveau du gyrus précentral, en 
avant du sillon central. 
 le cortex prémoteur correspond à la partie postérieure des gyrus frontal moyen et 
inférieur. 
 l’aire motrice supplémentaire correspond à la partie postérieure du gyrus frontal 








Le cortex moteur primaire commande le mouvement volontaire en contrôlant la 
contraction des muscles squelettiques.  
L'homonculus moteur de Penfield correspond à une représentation somatotopique à la 
surface du cortex moteur primaire des différentes parties du corps (Figure 9). Chacune des 
régions corticales représente un territoire corporel dont la surface est d'autant plus grande que 
la partie du corps considérée est plus complexe du point de vue de sa motricité. Par exemple, 




Figure 9: Homonculus moteur de Penfield  
(d’après www.colvir.net) 
 
Le cortex moteur primaire est le point de départ du faisceau pyramidal. 
 
L’objectif de ce travail de thèse est l’étude anatomique des faisceaux de la substance 
blanche. Nous allons donc maintenant décrire les principaux types de connexions qui existent 
entre les différentes régions fonctionnelles. Notre attention se portera naturellement sur le 
faisceau d’intérêt de cette étude: le tractus Pyramidal.  
 
1.4 La substance blanche 
 
La substance blanche, composée de fibres nerveuses, constitue un vaste réseau de 
connexions cérébrales permettant la transmission de l’information.  
On dénombre trois types de structures : 
 
 Les faisceaux d’association: Ils permettent de relier les aires corticales au sein d’un 
même hémisphère. Ils peuvent être divisés en deux catégories selon leur longueur. Les 
tractus d’association courts relient les aires au sein d’un même lobe.  Les plus petits 
d’entre eux, assurant la jonction entre des régions adjacentes séparées par un sillon, 
s’appellent les fibres en U, du fait de leur forme. Les tractus d’association longs relient 
quant à eux les différents lobes cérébraux et sont souvent macroscopiquement visibles. 
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 Les commissures: Elles permettent de connecter une région d’un hémisphère à une 
autre région située dans l’hémisphère opposé. Le corps calleux est le tractus 
commissural le plus important. Il peut être divisé en quatre parties: le rostrum (la 
partie la plus antérieure) et le genou (courbure antérieure) sont composés de fibres qui 
relient les parties antérieures et les parties ventrales des lobes frontaux. Le corps 
(partie centrale du corps calleux) relie aussi bien les parties postérieures des lobes 
frontaux que les lobes pariétaux. Enfin, le splénium (courbure postérieure) permet les 
communications entre les lobes temporaux et occipitaux. 
 
 Les faisceaux de projection: Ils connectent le cortex cérébral et les structures sous-
corticales medullaires. On distingue deux types de faisceaux de projection: les 
faisceaux ascendants et descendants. Les faisceaux ascendants (spinothalamique  et 
cordonnal postérieur) transportent l’information somesthésique (épicritique, 
proprioceptive et thermoalgique) des différentes parties du corps vers le cortex. Les 
tractus descendants transmettent les commandes motrices issues du cortex moteur.   
 
Figure 10: Schéma représentant les principales fibres d’association.  





1.5 Anatomie du faisceau pyramidal  
 
Le faisceau pyramidal ou tractus corticospinal, est une liaison directe entre le cortex 
moteur et les motoneurones de la moelle épinière. Il se projette principalement sur les 
motoneurones qui contrôlent la contraction volontaire des muscles. Il prend principalement 
naissance dans le cortex moteur primaire. 
 
Les axones de ce tractus participent à la formation de la corona radiata, puis convergent 
dans la capsule interne. Ils y occupent le bras postérieur. A la sortie de la capsule interne, les 
fibres convergent dans les pédoncules cérébraux, dans la partie ventrale du mésencéphale. 
 
Dans la protubérance, les fibres du tractus ont une organisation moins compacte et 
cheminent en profondeur entre et autour de multiples petits faisceaux perpendiculaires 
pontocérébelleux. 
 
Dans le bulbe, les nombreux faisceaux de fibres corticospinales se regroupent à nouveau 
au niveau de la face ventrale pour former le relief du bulbe : les pyramides bulbaires. 80 à 
85% des fibres vont croiser la ligne médiane à ce niveau tandis que les quelques 15% 
restantes poursuivent le trajet homolatéral. 
Le tractus corticospinal descend ensuite dans la colonne ventrale de la substance blanche 
de la moelle épinière.  
 
Enfin, le tractus corticospinal ventral se projette sur les motoneurones responsables de la 




Figure 11: Coupes anatomiques décrivant la trajectoire du faisceau Pyramidal du cortex 









Le mouvement Brownien a été découvert en 1827 par le botaniste anglais Brown. 
Observant au microscope des grains de pollen en suspension dans l'eau, il constata qu'ils 
étaient en constante agitation et rejeta l'hypothèse d'une explication biologique en faveur 
d'une explication physique qu'il ne sut identifier. La diffusion suit les lois qui ont été définies 
par Adolph Fick en 1855 : lois empiriques qui ont reçu au début du vingtième siècle une 
démonstration théorique par Albert Einstein. En effet, Einstein reconnut dans ce mouvement 
l'existence de molécules invisibles au microscope (les molécules d'eau) heurtant de façon 
aléatoire les grains de pollen. Il considéra alors que le mouvement des grains de pollen 
pouvait se ramener à une marche au hasard: soumis aux chocs incessants des molécules d'eau, 
le grain de pollen produit de petits déplacements de directions aléatoires (toutes 
équiprobables) et de longueur aléatoire. En milieu non homogène, ces directions ne sont pas 
équiprobables, il y a donc des directions privilégiées de diffusion. C’est le cas des molécules 
d’eau présentes dans la substance blanche où la diffusion se fait préférentiellement le long des 
faisceaux d’axones.  
 
 
2.1 Le concept de diffusion moléculaire en milieu homogène 
 
 
La diffusion est un processus physique définissant les mouvements aléatoires de 
translations des molécules (mouvements browniens) du fait de leur énergie thermique. Le 
phénomène de diffusion est décrit par les lois de Fick (1855). 
 
Selon la première loi de Fick (1855), le flux de matière est proportionnel au gradient de 
concentration. Dans un milieu homogène, cette loi est traduite par l’expression suivante : 
 
Équation 2.1 
     
C(r,t) est la concentration de l’espèce diffusante (mol.m-3) à la position r et au temps t. 




D est le coefficient scalaire de diffusion (m²/s) 
 
Le signe moins de l’équation 2.1 indique que la diffusion se produit dans le sens de 
concentration décroissante. 
La deuxième loi de Fick est obtenue en combinant la première loi de Fick avec la loi de 
conservation de la matière (la variation de la quantité d'espèces dans un volume est égal au 








La solution de cette équation de diffusion, avec pour condition initiale C(r,0) = δ(r- r0),  





Avec pour condition initiale C(r,0) = δ(r- r0)  
 
La concentration de l’espèce diffusante à la position r et au temps t dépend donc 
uniquement du coefficient de diffusion D. 
 
Il est possible de relier cette vision macroscopique de la diffusion au mouvement 
microscopique individuel d’une molécule. En effet, la probabilité qu’une molécule, de 





Toutes les particules étant identiques, l'ensemble des particules se déplace en moyenne 

































































Ainsi à 2 dimensions, on retrouve la relation établie par Einstein en 1905, selon laquelle la 
distance (au sens des moindres carrés) parcourue par une molécule, pendant l’intervalle de 










n représentant le nombre de dimensions de l’espace (1,2 ou 3). 
 
Le coefficient de diffusion D peut être relié aux caractéristiques de la molécule en faisant 





k: constante de Boltzmann 
T: température 
η: viscosité du milieu 
ρ : rayon atomique 
 
 
Le coefficient de diffusion dépend uniquement  de la taille des molécules, de la 
température et de la viscosité du milieu. A titre d’exemple, dans le cas d’une population de 
molécules d’eau « libre » diffusant à une température de 37°C, le coefficient de diffusion est 
de 3 x 10-9 m².s-1, ce qui correspond à une distance de diffusion de 17 µm en 50 ms ; 32% des 
molécules ont franchi au minimum cette distance, seulement 5 % ont parcouru des distances 
supérieures à 34µm (Le Bihan 2006). 
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2.2 Diffusion moléculaire dans un milieu non homogène 
 
En réalité, hormis quelques milieux comme l’eau libre, aucun n’est réellement homogène. 
Dans ce cas, un scalaire (le coefficient de diffusion) n’est plus suffisant pour décrire le 
phénomène de diffusion. Il faut alors faire appel à un autre concept : le tenseur de diffusion D. 
L’exploitation de ce tenseur permet la détermination des directions privilégiées de diffusion. 
 
Mathématiquement, le tenseur de diffusion (Basser et al. 1994) est un tenseur du 2nd 







Avec Dyx = Dxy, Dxz = Dzx, Dyz=Dzy 
Symétrique, ce tenseur possède donc 6 degrés de liberté. 
Le tenseur D contient les informations volumiques de la diffusion. 
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Le tenseur de diffusion D permet de rendre compte de la diffusion Brownienne des 
molécules dans tout l’espace. 
 
La probabilité de trouver une molécule à l’instant t à la position r
r
est donnée par la 











































































 position de la molécule à l’instant t = 0. 
 
De ce fait, la surface d’isoprobabilité, représentée graphiquement par un ellipsoïde, vaut, à 





Selon le type de diffusion, l’ellipsoïde peut prendre trois allures caractéristiques (Figure 
12) : 
 Quand la diffusion est isotrope, c’est à dire identique dans toutes les directions 
(comme dans l’eau pure), le processus peut être défini par un scalaire 
 Lorsque la diffusion s’effectue principalement dans un plan, l’ellipsoïde prend alors 
une forme de galette, aussi appelé « pancake ». 
 Enfin, si la diffusion s’effectue principalement selon une seule direction, alors 




Figure 12: Forme de l’ellipsoïde en fonction du type de diffusion.  
(a) diffusion anisotrope, ellipsoïde en forme de cigare, b) diffusion isotrope, ellipsoïde sphérique 
c) diffusion privilégiée dans un plan : ellipsoïde en forme de galette. D’après Tournier 2003 
(Tournier et al. 2003) 
  
 
2.3 Diffusion des molécules d’eau dans le cerveau 
 
La diffusion des molécules d’eau dans les milieux biologiques est intimement liée à la 
structure des tissus qui les composent. A titre d’exemple, en 50 ms, les molécules d’eau 
évoluant dans les tissus cérébraux à 37°C parcourent en moyenne une distance comprise entre 











les différents composants des tissus, tels que les membranes cellulaires, les fibres et les 
macromolécules. La présence de ces obstacles réduit la distance de diffusion. La distribution 
du déplacement moléculaire ne suit donc plus le modèle décrit par Einstein. Ce phénomène, 
appelé « Diffusion restreinte », peut être observé lorsque, pour un temps de diffusion donné, 
le coefficient de diffusion ne dépend plus uniquement de la viscosité du milieu, mais 
également de la géométrie du milieu environnant (Stejskal et Tanner 1965; Beaulieu 2002) 
(Figures 13 et 14). 
 
 
Figure 13: Diffusion libre et restreinte. 
a) Diffusion de l’eau « libre » : le déplacement aléatoire des molécules lié à l’agitation thermique 
obéit à une loi statistique de type Gaussien. Dans un milieu de viscosité donnée, la distance 
moyenne de diffusion ( 2/1²x ) est proportionnelle à la racine carrée du temps pendant lequel 
les molécules vont diffuser ( 2/1difft ). 
b) Dans les tissus biologiques, les différents obstacles perturbent le processus de diffusion libre. 
La diffusion peut être restreinte dans des espaces clos (comme les cellules (A)), gênée par des 
obstacles (les trajectoires deviennent alors sinueuses (B)). L’échange en compartiment peut 




Figure 14: Distance moyenne parcourue par les molécules d’eau dans le cas d’une diffusion « 
libre », et dans le cas d’une diffusion restreinte  
D’après Le Bihan et al. (Le Bihan et al. 1991). 
 
Le cerveau présente trois structures qui modulent la diffusion: le liquide cérébro-spinal, la 
substance grise et la substance blanche. La diffusion des molécules d’eau dépend de la 
composition et de l’agencement des tissus qui le composent. L’observation de la diffusion de 
l’eau permet donc de donner des indices sur la structure et l’organisation des tissus 
neuronaux. 
 
La diffusion des molécules d’eau dans le liquide cérébro-spinal peut être assimilée à la 
diffusion en milieu homogène de faible viscosité. Le coefficient de diffusion est donc 
important (environ 3,2 x 10-3 mm²/s) et identique dans toutes les directions de l’espace. 
 
La substance grise et la substance blanche, de natures plus visqueuses, présentent des 
coefficients de diffusion moins importants, compris entre 0,6 x 10-3 mm²/s  et 0,8 x 10-3 
mm²/s. Cependant la structure propre de chacun de ces tissus engendre des propriétés de 
diffusion très différentes. 
 
La substance grise est constituée d’un maillage dense de corps neuronaux, de dendrites et 
de départ d’axones (§ 1.2), ce qui confère à la diffusion un caractère quasi-isotrope. 
 
Dans le cerveau, la diffusion  est isotrope dans la substance grise et anisotrope dans la 
substance blanche. Notre attention se portera davantage sur la diffusion au sein de la 
substance blanche, qui est à la base de ce travail de thèse. 
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Dans la substance blanche, la diffusion est anisotrope. Cette anisotropie est sans aucun 
doute issue de l’arrangement en denses paquets des fibres myéliniques dans la substance 
blanche. En effet, les couches de myéline autour de l’axone, la membrane axonale et les 
neurofibrilles (formés de microtubules et de neurofilaments) sont trois structures 
longitudinales orientées dans la même direction susceptibles de restreindre la diffusion 
perpendiculairement à la fibre. Néanmoins, la contribution de ces différents composants au 
phénomène de diffusion anisotrope est encore mal connue. Cependant, durant les dernières 
décennies, un grand nombre d’études ont permis une meilleure compréhension de la relation 
entre les propriétés de diffusion et les microstructures présentes dans les milieux.  
 
Les résultats de ces études ont montré, d’une part, que les neurofibrilles ne semblent pas 
jouer un rôle significatif pour l’anisotropie de diffusion. D’autre part, l’anisotropie de 
diffusion ayant été observée sur des fibres dépourvues de myéline, cette dernière ne semble 
pas être un élément indispensable à l’anisotropie de diffusion. La structure propre de l’axone 
est donc suffisante pour donner lieu à l’anisotropie. Cependant, l’anisotropie mesurée est 
beaucoup plus importante en présence de myéline.  
 
En résumé, la membrane axonale est à l’origine de l’anisotropie de la diffusion. La 
présence de myéline n’est pas indispensable pour le phénomène de diffusion anisotrope. Elle 








Chapitre 3 Imagerie de diffusion et de tenseur de 
diffusion 
 
L’IRM de diffusion rend compte des micro-mouvements aléatoires des molécules d’eau 
dus à leur agitation thermique. La diffusion de ces molécules au sein du corps humain est 
contrainte par la structure des tissus qui le composent : la diffusion est lente dans un milieu 
très contraint, et rapide dans un milieu fluide. En ajoutant successivement des gradients de 
diffusion dans les trois directions de l’espace, il est possible de mesurer le coefficient de 
diffusion par IRM. Mais outre la rapidité de la diffusion, quantifiable grâce à l’imagerie de 
diffusion, une caractéristique intéressante à exploiter est son anisotropie car elle permet de 
donner des informations sur la structure des tissus. La diffusion est anisotrope et le coefficient 
de diffusion mesuré dépend de la direction dans laquelle la mesure est effectuée. L’utilisation 
d’un tenseur a permis de quantifier la diffusion avec des indices tels que la trace (Tr) ou la 
fraction d’anisotropie (FA), ainsi que d’en déterminer la direction privilégiée. Initialement, 
l’utilisation de la diffusion dans les phases précoces des accidents ischémiques cérébraux a 
permis de visualiser puis de caractériser le stade des lésions vasculaires. Aujourd’hui, 
l’imagerie tensorielle de diffusion est largement appliquée dans les atteintes de la substance 
blanche telles que les tumeurs, la sclérose en plaques, l’épilepsie ou la maladie d’Alzheimer 
(Le Bihan et al. 1991). 
 
3.1 Imagerie de diffusion 
 
3.1.1 Principe de l’acquisition 
 
Les premiers travaux sur l’atténuation du signal RMN liée aux phénomènes de diffusion 
datent des années 1950. Hahn évalua la diminution du signal d’écho de spin dûe à la diffusion 
moléculaire en mesurant le T1 de l’eau (Hahn 1950). En 1954, Carr et Purcell confirmèrent 
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l’effet de la diffusion sur les mesures du T2 en comparant deux méthodes d’acquisition 
combinant deux ou plusieurs impulsions radiofréquence (Carr et Purcell 1954).  
 
Dès 1965, Stejskal et Tanner utilisèrent une séquence basée sur la technique écho de spin 
classique pour mesurer le coefficient de diffusion (D). Cette séquence utilise deux puissants 
gradients magnétiques bipolaires, symétriquement positionnés autour de l’impulsion 180° de 
refocalisation (Stejskal et Tanner 1965) (Figure 15). Elle est à la base des séquences actuelles 
de diffusion.  
 
Figure 15: Représentation schématique d’une séquence spin écho utilisée en diffusion ( Stejskal 
et Tanner).  
Application de deux gradients bipolaires symétriques, d’intensité G,  de durée δ, le début 
d’application de ces gradients est séparé par un intervalle de temps ∆. tdiff représente le temps de 
diffusion des protons entre l’application des deux gradients (d’après Westin et al. (Westin et al. 
2002)). 
 
Le premier gradient, introduisant un déphasage, permet de « marquer » les spins selon leur 
position. Pendant le temps tdiff entre l’application des deux gradients, les protons marqués 
peuvent se déplacer. Lors de l’application du deuxième gradient, seul le déphasage des 
protons immobiles est compensé (Figure 16-a). Pour les spins animés d’un mouvement 
cohérent (cas des flux), le déphasage induit par les gradients de diffusion n’entraîne pas de 
diminution globale de l’amplitude du vecteur aimantation (Figure 16-b) Par contre, pour les 
mouvements aléatoires comme la diffusion et la perfusion (Figure 16-c et 16-d), la dispersion 
des angles de phase entraîne la diminution du vecteur aimantation et donc une atténuation du 
signal mesuré. La diminution de l’amplitude du signal dépend de la proportion de spins ayant 
diffusé pendant le temps tdiff, c'est-à-dire du coefficient de diffusion (Le Bihan et al. 1986). 
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Figure 16: Effet des gradients de sensibilisation aux mouvements sur le vecteur   aimantation 




Pour s’affranchir de tout effet T1, T2 ou densité de protons, l’atténuation (notée A) du 
signal, est calculée en faisant le rapport du signal d’une image non pondérée en diffusion puis 
pondérée en diffusion. Elle s’exprime comme une fonction du coefficient de diffusion D et 
d’un facteur de diffusion, introduit en 1985 par Le Bihan et al., noté b. L’atténuation mesurée 
est donnée par la relation (Le Bihan et Breton 1985): 
 
Équation 3.1 
       
 
S : Signal RMN mesuré avec application d’un gradient de diffusion. 
S0 : Signal RMN mesuré sans application d’un gradient de diffusion. 
D : Coefficient de diffusion (mm²/s) 
b : facteur de diffusion (s/mm²) 
 
 
En imagerie de diffusion, le facteur de diffusion b est un scalaire et s’exprime en s/mm². Il 
est fonction de la force des gradients de diffusion, de leur durée δ et du temps ∆ entre le début 







deuxième gradient de diffusion. Plus le temps tdiff est petit et les gradients importants, plus il 
est possible de mesurer de faibles diffusions. Le facteur b est très important car il permet de 
déterminer la sensibilité de la mesure, c'est-à-dire l’échelle à laquelle on se place pour 
observer la diffusion, et ainsi explorer la diffusion au sein des différents compartiments 
constituants les tissus. 
 A 1.5T, on estime que les facteurs b < 100 s/mm² permettent la mesure des diffusions 
importantes. En effet, en 1986, le Bihan introduit la théorie des mouvements incohérents 
intra-voxeliens (IVIM) intégrant la perfusion tissulaire et la microcirculation aux mouvements 
aléatoires. La partie de l’atténuation du signal uniquement due à ces mouvements (perfusion, 
microcirculation) est appelée facteur capillaire actif et est estimée à environ 5% pour b proche 
de 0 s/mm². Cette contribution peut cependant être minimisée par l’utilisation de facteurs de 
gradients b plus élevés  b ≥ 300 s/mm²(Le Bihan et al. 1986; Le Bihan et al. 1991). Pour des 
facteurs b compris entre 300 et 1500 s/mm², les distances de diffusion mesurées 
correspondent plutôt à une diffusion extra cellulaire. Au delà de 6000 s/mm², il s’agirait du 
compartiment intra cellulaire (Figure 17). Cependant, l'attribution de coefficients lents et 
rapides aux compartiments intra et extracellulaires ou à des phénomènes de diffusion 
restreinte par les membranes cellulaires n'est cependant pas totalement résolue (Beaulieu 
2002). Cependant, Le Bihan a très récemment émis une nouvelle hypothèse, selon laquelle les 
variations du coefficient de diffusion correspondraient en fait à une polarisation des molécules 
d’eau par la membrane, rendant ainsi l’eau plus visqueuse et donc moins mobile. Les 
coefficients de diffusion lents et rapides ne correspondraient donc pas à des compartiments 
physiques mais plutôt à la position de la molécule d’eau par rapport à la membrane cellulaire, 
les coefficients lents étant associés à des molécules polarisées par cette membrane, les 
coefficients rapides à des molécules d’eau non polarisées (Le Bihan 2008). 
 
Le coefficient de diffusion est un paramètre physique qui ne dépend pas de 
l’environnement magnétique, contrairement aux paramètres de relaxation T1 et T2 (Le Bihan 
et al. 1991).  
Cependant, l’association du facteur b au phénomène de diffusion implique que les 
mesures effectuées in vivo correspondent en fait à un coefficient de diffusion apparent (ADC, 
« apparent diffusion coefficient »), dépendant donc des paramètres d’acquisition tels que la 
force des gradients de diffusion (G), l’intervalle de temps entre l’application de ces gradients 




Figure 17: Atténuation du signal et type de diffusion mesurée en fonction du facteur de diffusion 
b (à 1.5T).  
 b < 100 : mesure d’ADC importants, comprenant tous les mouvements incohérents intra-
voxéliens comme la perfusion et la microcirculation. Le facteur capillaire actif est la 
partie de l’atténuation du signal qui n’est pas due au phénomène de diffusion et qui 
dévie, pour b proche de 0, de la mesure expérimentale du modèle linéaire théorique. 
Cette contribution diminue pour b> 300 s/mm². 
 300 < b < 1500 s/mm² : l’ADC mesure correspond plutôt à une diffusion extra-cellulaire. 
 b > 6000 s/mm² : l’ADC mesure correspondrait à une diffusion intra-cellulaire. 
D’après Berry (communication personnelle) et Le Bihan (Le Bihan et al. 1991). 
 
  
L’expression générale du facteur b utilisé dans une séquence de diffusion est donnée par 
la relation (Le Bihan et al. 1991) : 
 
Équation 3.2 
     
 
Où { })t(Gz),t(Gy),t(Gx)t(G = , )t(Gz),t(Gy),t(Gx sont les composantes du gradient de 
champ magnétique de diffusion. 
 
Dans le cas d’une séquence écho de spin avec application des gradients de diffusion dans 
une direction, l’atténuation du signal au temps d’écho est donné par la relation (Le Bihan et 
al. 1986) : 
 
Équation 3.3 
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Où γ est le facteur gyromagnétique du proton (42 MHz/Tesla) 
G est la force du gradient magnétique de sensibilisation appliqué (mT/m) 
δ est la durée d’application des gradients de sensibilisation 
∆ est la durée entre le début de l’application des gradients de sensibilisation 
D est le coefficient de diffusion apparent (ADC). (mm²/s) 
 






Afin d’obtenir une valeur moyenne du coefficient de diffusion apparent au sein de chaque 
voxel, trois mesures de l’ADC sont effectuées en appliquant successivement les gradients de 
diffusion selon trois directions orthogonales. On obtient donc une image de diffusion 
moyenne. L’ADC moyen mesuré chez le sujet sain et chez des sujets atteints de différents 
types de tumeurs étant différents, l’utilisation de l’imagerie de diffusion  a été proposée pour 
l’étude des pathologies neurologiques (Le Bihan et al., 1986). 
3.1.2 Contraste et premières applications cliniques  
Les images pondérées en diffusion rendent compte de la mobilité des molécules d’eau 
dans différents milieux. Elles montrent un hypersignal dans les régions à diffusion 
moléculaire réduite (faible ADC), et un signal d’autant plus faible que la zone contient des 
molécules à mobilité moléculaire élevée (ADC élevé). 
Dès 1987, Thomsen et al. montrèrent une diminution de l’ADC mesuré dans les lésions 
ischémiques étudiées deux semaines et trois mois après l’accident vasculaire cérébral (AVC) 
(Thomsen et al. 1987). En 1990, l’imagerie de diffusion appliquée à l’ischémie cérébrale du 
chat permit la détection de lésions en phase aiguë (45 minutes après l’accident ischémique) 
sur des images avec un b=1413 s/mm² (imagerie de diffusion écho de spin; (Moseley et al. 
1990)). L’ADC mesuré dans différentes régions d’intérêt montra une diminution de la 
diffusion dans la zone ischémiée, alors que les images pondérées en T2, obtenues au même 
moment, ne révélaient aucune anomalie de signal. Berry et al. (Berry et al. 1992) montrèrent 
également une diminution de l’ADC dans les quatre heures suivant un accident ischémique 
)
3
(Gb 222 δδγ −∆=
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chez le chat, suivi d’une augmentation du coefficient dans les sept à douze heures. Chez 
l’homme, l’application de l’imagerie de diffusion dans les phases précoces de l’AVC a permis 
de visualiser les lésions 105 minutes après le début de l’ischémie (Warach et al. 1992). 
L’ADC continue d’augmenter dans les jours qui suivent l’accident ischémique avec une 
pseudonormalisation dans les cinq à dix jours, permettant ainsi de distinguer les stades 
évolutifs de la lésion, depuis la phase aiguë jusqu’au stade chronique (Warach et al. 1995) . 
 
La restriction des mouvements de diffusion, donc la baisse d’ADC qui est observée à la 
phase aiguë des AVC, est habituellement attribuée à la présence d’un oedème cytotoxique 
(augmentation de l’eau intracellulaire). Celui-ci est la conséquence du dysfonctionnement de  
la pompe Na / K qui assure habituellement l’homéostasie de la cellule. En cas de baisse 
d’apport d’oxygène, l’arrêt de la pompe entraîne une redistribution d’eau du milieu 
extracellulaire vers le milieu intracellulaire. Or les mouvements de diffusion sont plus 
restreints (ADC plus bas) dans le milieu intracellulaire que dans le milieu extracellulaire, en 
raison de la présence de nombreux organites et macromolécules. Ainsi, le transfert d’eau du 
milieu extracellulaire vers le milieu intracellulaire expliquerait la baisse de l’ADC observée 
dans les suites immédiates d’un AVC aigu. Une autre hypothèse serait que la baisse de l’ADC 
résulterait plutôt de la réduction de l’espace extracellulaire et de l’augmentation de la 
tortuosité des voies de passage des molécules d’eau au sein de ce milieu extracellulaire, 
conséquence indirecte du gonflement cellulaire (Norris et al. 1994; Pfeuffer et al. 1998). 
Récemment, Le Bihan a proposé l’explication suivante: le gonflement des cellules entraîne un 
dépliement des membranes cellulaires et donc une augmentation de la surface membranaire. 
La proportion de molécules d’eau polarisées serait donc plus importante. La polarisation de 
l’eau par les membranes cellulaires engendrant une sorte de « gélification » de l’eau, il en 




L’imagerie de diffusion permet de calculer l’amplitude moyenne de la diffusion des 
protons de l’eau dans les tissus. Une augmentation ou une diminution du coefficient de 
diffusion dans les tissus peut permettre de caractériser précocement certaines pathologies. 
Cependant, la diffusion est un processus tridimensionnel et le déplacement des molécules 
n’est pas obligatoirement identique dans toutes les directions. Ainsi, lorsqu’il n’y a pas 
d’obstacle (eau pure), ou que les obstacles ne sont pas orientés de façon cohérente (substance 
 48 
grise), la diffusion est la même dans toutes les directions de l’espace : elle est isotrope. A 
l’inverse, lorsque la présence d’obstacles limite le déplacement moléculaire dans certaines 
directions (substance blanche), la diffusion est dite anisotrope. La mobilité moléculaire est 
donc intimement liée à la géométrie du milieu environnant (Figures 13 et 14). L’imagerie de 
diffusion, qui rend compte uniquement de la diffusion moyenne, n’apporte cependant aucune 
information sur la direction de diffusion.  
3.2 Imagerie de tenseur de diffusion 
 
L’imagerie de tenseur de diffusion (« DTI ») permet, grâce à la mesure du coefficient de 
diffusion dans plusieurs directions de l’espace, de calculer un tenseur de diffusion et ainsi de 
caractériser complètement le phénomène. La diffusion dans la substance blanche est 
anisotrope et une altération des fibres entraîne une modification de l’anisotropie de la 
diffusion. C’est le cas par exemple de la sclérose en plaques où une diminution de 
l’anisotropie de diffusion témoigne d’une évolution de la maladie. L’imagerie tensorielle de 
diffusion permet donc de caractériser, in vivo, la structure microscopique des tissus ainsi que 
leur intégrité.  
3.2.1 Anisotropie de diffusion : Premières observations  
 
Dès les années 1970, une faible anisotropie de diffusion avait été mise en évidence par 
RMN sur des tissus biologiques composés de structures très orientées, comme les muscles 
isolés de rat (Hansen 1971; Cleveland et al. 1976). Cependant, c’est dans le milieu des années 
1980 avec le développement de l’IRM de diffusion que l’anisotropie de diffusion fut observée 
pour la première fois in vivo dans la moelle épinière et dans la substance blanche. Dans la 
substance blanche, l’ADC mesuré parallèlement aux fibres est entre trois et six fois plus 
important que dans la direction perpendiculairement à la fibre. Grâce au formalisme 
mathématique de tenseur de diffusion introduit par Basser et al. en 1994 (Basser et al. 1994), 
les travaux portant sur l’anisotropie de diffusion se sont multipliés. En imagerie tensorielle de 
diffusion, la diffusion n’est plus décrite par un unique coefficient scalaire de diffusion, mais 
caractérisé par neuf coefficients (dont  six indépendants) qui décrivent la façon dont la 
diffusion varie selon les directions de l’espace. Dès lors, il a été possible de déterminer et 
d’exploiter l’anisotropie de diffusion afin d’extraire des informations sur la microstructure des 
tissus. 
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3.2.2 Obtention du tenseur de diffusion  
 
Le tenseur de diffusion (D) est un tenseur du 2nd ordre positif et symétrique, qui peut être 
représenté par une matrice 3x3. Il possède donc 6 degrés de liberté. Pour évaluer le tenseur de 
diffusion, il est nécessaire d’effectuer six acquisitions pondérées en diffusion selon six 
directions non colinéaires, ainsi que l’acquisition de référence réalisée en l’absence de 
gradient de diffusion. 
 
 
En IRM tensorielle de diffusion, la relation d’atténuation du signal RMN (Equation 3.1) 
devient (Le Bihan et al. 1991) : 
 
Équation 3.5 
     
 
 
Où S0 est le signal de référence en l’absence de gradient de diffusion 




    
Où TE est le temps d’écho de la séquence Echo de spin.  
 
 est la direction du vecteur gradient de diffusion normalisé, et Sk le signal  
 
dans la direction k, k =1,2,..6. 
et D le tenseur de diffusion  
 
D’après l’équation 3.5, l’ADC dans la direction k peut s’exprimer par rapport au tenseur 
D. Ceci correspond à un système de six équations à six inconnues à partir duquel le tenseur de 














































































































Les xk, yk, zk sont les coordonnées du vecteur gradient de diffusion k, et sont donc des 
paramètres d’acquisition connus.  
Équation 3.9 
 
Il faut choisir les directions des gradients de diffusion tels que la matrice X soit inversible. 
Les directions d’applications du gradient de diffusion sont habituellement choisies pour 
échantillonner de façon homogène l’espace. Cependant, les coordonnées exactes de chaque 
direction sont propres à chaque constructeur. 
 

























































































Il est également possible de déterminer les directions principales de diffusion et les 
valeurs de diffusion associées. Pour cela, la matrice doit être diagonalisée. Les directions 
principales et les valeurs associées correspondent aux vecteurs propres et aux valeurs propres 
du tenseur de diffusion. 






































































































































































































avec iv vecteurs propres, perpendiculaires entre eux, λi  valeurs propres. i = 1,2,3. 
 






Par convention, les valeurs propres sont classées par ordre décroissant : λ1> λ2 > λ3. 
Les valeurs propres sont égales aux valeurs des coefficients de diffusion dans le repère 








En pratique, le facteur b dépend non seulement des paramètres des gradients de diffusion, 
mais aussi des paramètres des gradients utilisés pour le codage spatial de l’image et fait donc 
intervenir des termes croisés (« cross terms ») résultant de la combinaison des différents 
gradients mis en jeu. L’effet de ces termes croisés sur la mesure du coefficient de diffusion 
dépend des positions relatives des gradients utilisés. L’atténuation du signal due à tous les 





Ainsi, en imagerie conventionnelle de diffusion, les termes croisés issus de la direction de 
codage en fréquence sont les plus importants (Pierpaoli et Basser 1996). Ce résultat a 
également été observé dans le cas d’imagerie conventionnelle rapide (Brockstedt et al. 1998). 
En imagerie echo planar (EPI) (Annexe 1), l’influence des gradients de codage de phase et de 
fréquence dans la détermination de la matrice bi,j peut être négligée (Mattiello et al. 1997). 
Par ailleurs,  l’utilisation de gradients bipolaires permet de minimiser la contribution croisée 
des gradients appliqués (Mori et van Zijl 1995). Cependant, les séquences EPI sont sensibles 
aux artefacts de susceptibilité magnétique et en particulier aux distorsions géométriques 
induites par les courants de Foucault. Les images sont déformées selon l’intensité et la 























































direction du codage de phase, une compression, un décalage de la position de l’image 
(translation) et un étirement asymétrique (Mangin et al. 2002) (Figure 18). 
 
Figure 18: Effet de courant de Foucault sur une image pondérée en diffusion. D’après 
Mangin et al. (Mangin et al. 2002).  
 
3.2.3 Représentation graphique du tenseur de diffusion 
 
La diffusion des molécules peut être représentée par un volume de forme ellipsoïdale (§ 
2.2) dans un repère cartésien x,y,z ayant pour origine son centre de gravité. Cette 
représentation tridimensionnelle permet de visualiser le volume qui peut être couvert par les 
molécules d’eau contenues dans le voxel pendant un temps de diffusion tdiff. L’équation de cet 
ellipsoïde peut être facilement calculée à partir des valeurs propres du tenseur de 
diffusion (Moseley et al. 1990): 
 
Équation 3.13 
    
 
Les axes principaux de l’ellipsoïde (x’,y’,z’) indiquent les directions principales de la 




λ selon x’, diff2 t2
1
λ selon y’, diff3t2
1
λ selon z’) indique l’amplitude de la 
diffusion selon chacune des directions. 
 
Dans le cas de diffusion isotrope, toutes les directions de diffusion sont équiprobables, la 
représentation graphique du tenseur est donc sphérique. Par contre, dans un milieu anisotrope, 




















Figure 19: Représentation graphique du tenseur de diffusion.  
(A droite), dans un milieu isotrope, on obtient  une sphère. (A gauche), dans un milieu 
anisotrope, on obtient une ellipsoïde. D’après Wiegell et al. (Wiegell et al. 2000). 
 
 
Selon le type de diffusion, l’ellipsoïde peut prendre trois allures caractéristiques (Tournier 
et al. 2003) : 
 lorsque la diffusion est isotrope (eau libre), alors λ1= λ2= λ3 et l’ellipsoïde est une 
sphère. 
 Lorsque la diffusion s’effectue principalement dans un plan, alors λ1= λ2 >> λ3 et 
l’ellipsoïde prend alors une forme de galette, aussi appelé pancake. 
 Enfin, si la diffusion s’effectue principalement selon une seule direction, alors 
λ1>> λ2 ~ λ3, l’ellipsoïde est très étendue selon la direction principale définie par 
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L’ellipsoïde permet d’obtenir une approche qualitative du phénomène de diffusion. Sa 
caractérisation quantitative est possible grâce au calcul de grandeurs invariantes telles que la 




3.2.4 Index invariants dérivés du tenseur de diffusion 
 
3.2.4.1 Diffusion moyenne (Mean diffusivity) 
 
Cette grandeur permet d’obtenir une estimation de la diffusion au sein d’un voxel. Elle 
caractérise le déplacement global des molécules au sein d’un voxel et permet de déceler la 
présence d’obstacles à la diffusion.  
Elle est définie comme la moyenne des coefficients diagonaux du tenseur de diffusion (Le 




Tr(D) : Trace du tenseur. 
 
A titre d’exemple, les coefficients moyens de diffusion dans le cerveau humain sont 
donnés dans le tableau ci-dessous : 
 
 
Tableau 1: Mesures de diffusion moyenne obtenues chez les sujets sains par tenseur de 
diffusion.  
D’après Pierpaoli et al. (Pierpaoli et al. 1996). 
 
3.2.4.2 Index d’anisotropie 
 
L’anisotropie traduit les variations dans l’espace du déplacement des molécules dues à la 
présence d’obstacles. Plusieurs indices ont été proposés pour quantifier le caractère anisotrope 
3 / )++( = 3 / Dzz) +Dyy  +(Dxx  = 3 / )Tr( = DM 321 λλλD
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de la diffusion (Le Bihan et al. 2001). Ils sont calculés à partir des valeurs propres du tenseur 
de diffusion. 
 
 L’anisotropie relative « RA » (Relative anisotropy)  est le rapport entre la partie 
anisotrope du tenseur D et sa partie isotrope.  





 Le  « VR » (volume ratio) est le rapport entre le volume de l’ellipsoïde et celui 
d’une sphère de rayon >< λ . 




La fraction d’anisotropie « FA »  représente « l’amplitude » de D qui peut être attribuée à 
la diffusion anisotrope. Il est l’indice le plus utilisé en pratique. 
 




FA et RA sont compris entre 0 (diffusion isotrope) et 1 (ou 2  pour RA; diffusion 
infiniment anisotrope). 
VR représente le rapport entre le volume de l’ellipsoïde et le volume d’une sphère de 
rayon λ , il varie de 1 (diffusion isotrope) à 0 (diffusion anisotrope). 
 
L’imagerie de fraction d’anisotropie est communément utilisée pour caractériser 
l’anisotropie de diffusion. Cependant, les images de FA ne contiennent aucune information 
sur la direction principale de l’anisotropie de la diffusion, pourtant essentielle à l’étude des 










































3.2.4.3 Imagerie de direction principale  
 
L’imagerie de direction principale permet d’obtenir rapidement et simplement une 
imagerie subjective permettant de juger visuellement des directions de diffusion au sein de 
chaque voxel à partir des données de la matrice de tenseur de diffusion. L’approche la plus 
immédiate est de construire une image RVB (rouge vert bleu) constituée de trois plans 
d’octets codant pour chacune des couleurs primaires. La valeur numérique associée à chaque 
plan correspondant à la valeur normalisée de chacune des coordonnées du vecteur propre 
principal 1v
r
 associé à la valeur propre principale λ1 (Figure 20).  
 
Figure 20: Imagerie de direction principale. 
 a : Repère anatomique. b : Codage couleur RVB des directions principales: cranio-caudal en 
bleu, gauche-droite en rouge et antéro-postérieur en vert. c : Exemple d’image RVB (coupe 
axiale). D’après Pajevic et al. (Pajevic et Pierpaoli 1999)  
 
L’imagerie colorée de direction principale de diffusion permet de visualiser au sein de 
chaque voxel la direction locale des tractus. 
3.2.5 Applications cliniques 
 
L’imagerie tensorielle de diffusion permet l’étude in vivo de la substance blanche mais 
aussi de la substance grise. Elle est actuellement utilisée pour l’étude de pathologies qui 
entraînent des modifications de la structure des tissus et donc des caractéristiques de la 
diffusion (FA et DM). La sclérose en plaques et les tumeurs en sont deux exemples. 
 
Dans le cas de la sclérose en plaques, l’imagerie tensorielle de diffusion a notamment 
permis une meilleure caractérisation de la maladie, en mettant en évidence des anomalies de 
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diffusion dans la substance blanche mais également dans la substance grise dites d’apparence 
normale. En effet, la sclérose en plaques, pathologie touchant principalement la substance 
blanche, est caractérisée par plusieurs processus pathologiques tels que l’inflammation, la 
démyélinisation, les dommages axonaux, la gliose et souvent un certain degré de 
remyélinisation. Si l’IRM conventionnelle est très efficace pour la détection des lésions (aussi 
appelées « plaques »), on note une faible corrélation entre le volume des lésions de la 
substance blanche et le handicap présenté par les patients. L’imagerie tensorielle de diffusion 
a permis de détecter, dans les substances blanche et grise d’apparence normale en IRM 
conventionnelle, des modifications anormales de la diffusion moyenne, mais aussi de 
l’anisotropie de diffusion, preuve d’une altération de l’intégrité des tissus (Cercignani et al. 
2001; Cassol et al. 2004).  
 
Appliquée à l’étude des tumeurs, l’imagerie tensorielle de diffusion a aussi permis une 
meilleure caractérisation de la malignité, ou grade, d’un gliome. Le diagnostic précis en 
préopératoire du grade d’une tumeur est très important pour le choix de la stratégie 
thérapeutique. Ce grade est défini au moyen d’une analyse histologique en fonction de la 
présence ou non de critères de malignité (atypies nucléaires, mitoses, nécrose…). Ces 
caractéristiques peuvent affecter la diffusion des molécules d’eau dans la zone tumorale (FA 
augmentant avec le grade de la tumeur). Aussi il a été observé une relation entre les 
caractéristiques de la diffusion, en particulier la FA, avec le degré de malignité du gliome : la 
FA des gliomes de bas grade étant moins importante que celles de haut grade. L’imagerie 
tensorielle de diffusion permet donc de distinguer les tumeurs de bas grade et de haut grade. 
Cette technique est donc un outil non invasif pour la prise de décision thérapeutique en 
neurochirurgie.(Inoue et al. 2005) 
 
Par ailleurs, l’imagerie de tenseur de diffusion peut aussi s’appliquer à l’étude d’autres 
pathologies telles que la sclérose latérale amyotrophique, les accidents vasculaires cérébraux 
ou encore les anomalies de développement cérébral chez l’enfant (Horsfield et Jones 2002). 
 
3.3 Autres modèles 
 
La DTI permet de trouver la direction principale de diffusion des fibres de la substance 
blanche lorsque celles-ci sont parallèles et bien alignées. Cependant, ce modèle présuppose 
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l’existence d’une seule direction de diffusion, donc d’une seule population de fibres au sein 
d’un voxel. Or, dans le cas de géométries complexes, comme par exemple le croisement de 
fibres ou la séparation d’un tractus en deux au sein d’une même voxel, il existe plusieurs 
directions de diffusion. Le modèle du tenseur n’est donc pas en mesure de représenter le 
phénomène. Certaines méthodes proposent de résoudre ce problème, l’idée de base étant 
d’augmenter la résolution d’échantillonnage, non pas en diminuant la taille des voxels, mais 
en augmentant considérablement le nombre de directions d’application des gradients de 
diffusion. Cette technique d’acquisition, permettant d’augmenter la résolution angulaire des 
données, est appelée HARDI (High Angular Resolution Diffusion Imaging). Il existe deux 
manières de traiter les données de type HARDI : 
 Les méthodes basées sur un modèle multi-tenseur, où l’on suppose que la diffusion 
en un voxel suit un modèle de mélange de lois gaussiennes dont on estime les 
variances et les contributions relatives (Tuch et al. 2002). 
 Les méthodes consistant à estimer le profil de diffusion (ou fonction de 
distribution des orientations : ODF pour « orientation distribution function », 
indépendamment de tout modèle, telles que la DSI (pour «  Diffusion Spectrum 
Imaging ») (Frank 2001; Tuch et al. 2002) ou plus récemment la méthode Q-Ball 
(Tuch 2004) (Figure 21). 
 
 
Figure 21: Technique Q-Ball.  
a) Signal de diffusion échantillonné sur une sphère b) Représentation polaire et RVB de l’ODF 
calculée c) Même représentation de l’ODF normalisée par rapport à son maximum. D’après 
Tuch (Tuch 2004) 
 
L’imagerie haute résolution angulaire suppose l’application des gradients de diffusion 
dans plus de 100 directions au lieu des 6 nécessaires dans le modèle du tenseur. Cette 
technique d’acquisition nécessite donc des imageurs récents et performants (3T), dont à ce 
jour peu d’hôpitaux sont dotés. Elle est aussi très gourmande en terme de temps d’acquisition 
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(40 minutes environ) et donc actuellement peu compatible avec une utilisation en routine 
clinique. 
 
L’objectif, en termes d’acquisition, de ce travail de thèse, étant une application en routine 
clinique de l’imagerie de diffusion, nous nous sommes concentrés sur le modèle tensoriel, qui 




L’imagerie tensorielle de diffusion est actuellement la seule méthode non invasive 
permettant d’obtenir des informations sur la diffusion anisotrope des molécules d’eau dans les 
tissus. Cette anisotropie reflète la présence de microstructures orientées (comme les fibres de 
la substance blanche) où la diffusion est principalement guidée par la direction des fibres. Une 
modification de cette anisotropie implique des changements dans la structure des tissus. 
L’imagerie tensorielle de diffusion est donc indiquée pour l’étude des pathologies altérant la 
structure de la substance blanche, mais aussi la substance grise. L’imagerie colorée de 
direction principale permet de visualiser au sein de chaque voxel la direction locale des 
tractus. Cependant, cette méthode ne permet pas de suivre la trajectoire d’un tractus. 
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Chapitre 4  Tractographie cérébrale par IRM de 
tenseur de diffusion 
 
Il a été montré que dans le cerveau la structure ordonnée des axones, des membranes 
cellulaires et des gaines de myéline influence la diffusion des molécules d’eau. Il existe donc 
un lien étroit entre la diffusion de l’eau d’une part, et l’orientation et l’intégrité axonale 
d’autre part. En effet, lorsque l’imagerie tensorielle de diffusion est réalisée dans un ensemble 
compact d’axones comme le faisceau pyramidal, le tenseur de diffusion est fortement 
anisotrope et son vecteur propre principal peut être assimilé à la direction locale du faisceau 
de fibres. C’est à partir de ces observations qu’ont été développées les méthodes de 
tractographie cérébrale. Les algorithmes de tractographie ont pour objectif, à partir des 
données d’IRM tensorielle de diffusion, de reconstruire la trajectoire des fibres de la 
substance blanche. La tractographie cérébrale est à ce jour la seule technique non invasive 
permettant d’étudier la trajectoire des tractus cérébraux  in vivo (Mori et al. 1999).  
Depuis le développement des premiers algorithmes à la fin des années 1990, de 
nombreuses autres méthodes ont été proposées dans la littérature. Les méthodes de 
tractographie s’articulent pratiquement toutes autour d’une structure générale comprenant des 
étapes communes. La première consiste en la détermination d’un point ou d’une zone de 
départ de l’algorithme. Il s’agit du point « germe » (« seed point ») ou d’une région « germe » 
(« seed region »). La deuxième est l’étape de reconstruction tractographique proprement dite. 
Le suivi de  fibres ne pouvant se poursuivre indéfiniment, un ou plusieurs critères d’arrêts 
doivent être définis. Enfin, la dernière étape est la représentation graphique des résultats. 
L’objectif de ce chapitre est de présenter et de comparer les trois grands types 
d’algorithmes de suivi de fibres qui sont: les méthodes déterministes, les méthodes pseudo-






4.1 Méthodes de tractographie 
 
Nous pouvons séparer les méthodes de tractographie en trois groupes : un groupe de 
méthodes déterministes, un deuxième groupe d’algorithmes pseudo probabilistes et un groupe 
de méthodes probabilistes.  
4.1.1 Méthodes déterministes 
 
Les méthodes de tractographie dites déterministes reconstruisent des trajectoires de fibres 
en se basant sur des critères locaux (approches par suivi de vecteur avec ou sans 
interpolation). 
Elles sont déterministes en ce sens qu'elles déterminent toujours par une direction unique,  
définitive et sans erreur possible la trajectoire de la fibre. Ces méthodes reposent toutes sur 
l’hypothèse suivante: la direction principale indiquée par le tenseur de diffusion en tout point 
- c'est-à-dire l’orientation du vecteur propre associé à la plus grande valeur propre - est 
associée à la tangente de la trajectoire curviligne des fibres blanches en ce point.  Ces 
méthodes consistent donc à démarrer une fibre à partir d’un point germe, puis de la propager 
pas à pas dans la direction du vecteur propre principal. La différence entre ces différentes 
méthodes vient de la manière dont est prise en compte l’information d’orientation du tenseur 
lors du suivi de fibres. 
Relativement faciles à implémenter, elles représentent la quasi-totalité des méthodes 
actuellement mises à la disposition des cliniciens. 
 
4.1.1.1 Méthode FACT («  Fiber Assignment by Continuous Tracking ») 
 
Introduite par Mori (Mori et al. 1999) cette méthode est la manière la plus simple de faire 
du suivi de fibres. Elle consiste à attribuer à chacun des voxels de l’image un vecteur 
correspondant au vecteur propre principal du tenseur de diffusion au sein de ce voxel. Lors du 
suivi de fibres, la direction prise par celles-ci dans chaque voxel est indiquée par ce vecteur. 
Les tractus ainsi reconstruits sont formés de segments de droite, chaque segment étant orienté 
dans la direction attribuée au voxel, et dont la longueur, égale à la dimension du voxel dans 
cette direction, varie donc à chaque itération (Figure 22-a). 
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4.1.1.2 Méthodes par interpolation 
 
Dans le cas du suivi de vecteur par interpolation, la fibre est reconstruite par la résolution 
d’une équation différentielle grâce à des méthodes d’intégration numériques (Euler, Runge 
Kutta). Le suivi des fibres s’effectue en avançant d’un pas de progression constant (α) défini 
au préalable, dans la direction indiquée par le vecteur principal du tenseur interpolé au point 
courant (Conturo et al. 1999; Basser et al. 2000) (Figure 22-b). 
 
Dans ce type de méthodes le tractus peut être représenté par une trajectoire curviligne r(s) 
paramétrée par l'abscisse curviligne s de la trajectoire, définie en unité de voxel. 
 
Ce qui revient à résoudre l'équation de Frenet: 
 
     )()( stds
sdr
=         Équation 4.1 
 
       
où t(s), le vecteur tangent à la trajectoire r(s) en l’abscisse s, peut être représenté par le 
vecteur propre principal 1v
r
 du tenseur interpolé associé au point courant. 
 
Équation 4.2 
     
 
L'équation différentielle à résoudre afin de reconstituer le trajet de la fibre à partir du point 
germe r0, est: 
Équation 4.3 
     
 
avec r(s = 0) = r0; 
 
Les méthodes d'intégration numérique les plus utilisées pour la résolution de cette 
équation différentielle sont principalement la méthode de Euler (Conturo et al. 1999; Xue et 
al. 1999; Basser et al. 2000; Stieltjes et al. 2001; Lori et al. 2002; Yamada et al. 2003) et la 












Figure 22: Schéma 2D des deux types de méthodes déterministes de tractographie.  
(a) Méthode FACT. (b) Méthodes par interpolation avec α le pas de progression de l’algorithme. 
Les carrés représentent les voxels de l’image, les ellipses représentent l’orientation locale du 
tenseur de diffusion et les traits la trajectoire des faisceaux reconstruits. D’après Jbabdi (Jbabdi 
2006) 
 
4.1.1.2.1 Méthode de Euler  
 
Cette méthode est basée sur un développement de Taylor de premier ordre en s0. 
Équation 4.4 
      
Comme r'(s0), tangente à la trajectoire r(s0) au point d'abscisse s0 , est supposée parallèle à 
la direction principale 1v
r
 (r(s0)) du tenseur de diffusion au point s0 la relation 4.4 devient : 
  
Équation 4.5 
     
Avec α+= 01 ss  
α est le pas de progression de l’algorithme: 0 < α << 1, la valeur 1 représentant la 
dimension du voxel. 
 
Il est donc possible d'estimer la trajectoire au point d'abscisse curviligne s1 à partir de r(s0) 
et la direction principale 1v
r
 (r(s0)).  
Ainsi, en l'appliquant itérativement à chaque nouveau point, la méthode d'Euler permet de 








4.1.1.2.2 Méthode de Runge Kutta d'ordre 4 
 
Dans cette méthode, la direction de propagation dépend non seulement de la direction 
principale au point courant, mais aussi des directions principales en trois autres points 
environnants permettant ainsi une plus grande régularité dans la trajectoire de la courbe. 
 
La méthode de Runge Kutta est inspirée de la méthode d'intégration d'ordre 4 de Simpson:     
 
Équation 4.6 
   
 
Cette méthode utilise 4 points pour calculer la position du point )s(r 1k +  à partir du point 
d’abscisse curviligne ks . On définit donc, relativement à l'intervalle [ ks , 1ks + ]: 
 






         Équation 4.7 
 
 
On considère un point intermédiaire, A, dont les coordonnées sont données par la 












On considère ensuite un deuxième point intermédiaire, B, dont les coordonnées sont 













































































Le vecteur propre principal en ce point est noté 4P
r









        
 
α  est le pas d’avancement de l’algorithme 
P
r
 est une combinaison linéaire des directions principales du point courant (notée 1P
r ) 


























































Figure 23: Présentation géométrique de la méthode de Runge Kutta d’ordre 4.  
Le vecteur de propagation  présenté en noir est une combinaison linéaire des vecteurs propres 
du point courant d’abscisse curviligne sk et de 3 points avoisinants (A, B et C). sk+1 est l’abscisse 
curviligne du point suivant. 
 
4.1.1.3 Méthode TEND (« TENsor Deflection ») 
 
Contrairement aux méthodes décrites précédemment, la méthode TEND, introduite par 
Lazar (Lazar et al. 2003) utilise la totalité de l’information contenue dans le tenseur de 
diffusion pour déterminer la direction des fibres. Lors du suivi de fibres, la nouvelle direction 
de propagation en un point donné dépend à la fois du tenseur de diffusion local D et de la 








sont respectivement les vecteurs tangents « entrant » et « sortant » par rapport 
au point courant (Figure 24-a). Le tenseur de diffusion D dévie le vecteur entrant vers le 
vecteur propre principal, tout en limitant l’angle de déviation et ce afin d’obtenir une 
trajectoire plus lisse. 
 
Le vecteur entrant peut être défini comme une combinaison linéaire des trois vecteurs 









Où β1, β2 et β3 sont les poids relatifs des trois vecteurs.  
 
En utilisant la forme diagonalisée du tenseur D et en substituant l’expression de inv
r dans 




A partir de cette relation, il est possible de décrire plusieurs cas (Figure 24-b et 24-c): 
 
 Si la diffusion est très directionnelle (λ1>> λ2 ~ λ3), le vecteur sortant sera dévié 
selon la direction du vecteur propre principal 1v
r
 : 111 vvout
rr βλ≈  
 Si la diffusion se fait principalement dans un plan (λ1= λ2 >> λ3), le vecteur sortant 
sera ( )22111 vvvout rrr ββλ +≈ . Dans ce cas, le premier et le deuxième vecteur 
propre participent tous les deux à la détermination de la nouvelle direction. Si le 
vecteur entrant est parallèle au plan de diffusion, alors il ne sera presque pas dévié. 
 Dans le cas d’une diffusion isotrope (λ1= λ2= λ3), le vecteur entrant ne sera presque 
pas modifié.
 
( )3322111 vvvvout rrrr βββλ ++= . 
 
L’auteur a également proposé de combiner cette méthode à des méthodes 
conventionnelles en considérant outv
r
 comme la combinaison linéaire: 
 
Équation 4.19 
   
où f et g sont des coefficients compris entre 0 et 1. Cette méthode reconstruit des fibres 
plus « lisses», car elle prend en compte la direction principale courante 1v
r
, mais souffre du 




















( ) ( )( )inin1out vgvg1f1vfv rrrr D+−−+=
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Figure 24: Illustration de la méthode TEND.  
(a) Déviation du vecteur entrant  (bleu) par le tenseur D (représenté par son ellipsoïde). Le 
vecteur sortant   est représenté en rouge. (b) Illustration de la déviation du vecteur entrant en 
fonction de la forme du tenseur de diffusion. Pour les tenseurs les plus anisotropes (gauche), le 
vecteur entrant est dévié vers le vecteur propre principal 1v
r
. L’amplitude de la déviation décroît 
avec l’anisotropie (de gauche à droite). (c) Illustration de 4 cas pour lesquels il n’y aura pas de 
déviation: le vecteur entrant est perpendiculaire (en haut à droite), parallèle (en haut à gauche) 
au vecteur propre principal,  lorsque le vecteur entrant est parallèle au plan de diffusion 
(ellipsoïde en forme de galette) (en bas à gauche) et enfin quelle que soit l’orientation dans le cas 
d’une ellipsoïde sphérique (en bas à droite). D’après Lazar et al. (Lazar et al. 2003). 
 
4.1.1.4 Comparaison des méthodes déterministes 
4.1.1.4.1 Choix des points « germes » 
 
Les points de départ des algorithmes de tractographie sont appelés « seed points » (points 
germes) ou « seed region » (region germe). Le choix des germes ne dépend pas réellement de 
la méthode de tractographie utilisée. Néanmoins, pour les méthodes déterministes, on 
distingue principalement deux façons de déterminer ces points germes : la première consiste 
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en une délimitation d’une région germe guidée par des connaissances anatomiques a priori; 
dans la seconde, un seuil minimum de FA (ex : FA> 0,4 (Lazar et al. 2003)) permet de 
sélectionner automatiquement les voxels où la diffusion est très directionnelle.  
A chaque voxel choisi est  associé soit un seul point germe, placé au centre du voxel, soit 
plusieurs, en sous échantillonnant les voxels au moyen d’une grille de dimension définie au 
préalable. (Nimsky et al. 2006a) 
Chaque point germe constitue le point de départ de l’algorithme de tractographie. 
Initialement, le suivi de fibres est réalisé dans la direction du vecteur propre principal et dans 





4.1.1.4.2 Précision du suivi de fibres 
 
Les méthodes déterministes consistent à initier une fibre à partir d’un point germe, puis de 
la propager pas à pas dans la direction calculée à partir du tenseur de diffusion. Les données 
de diffusion sont particulièrement bruitées (bruit physiologique, bruit de l’acquisition, bruit de 
numérisation…), engendrant une incertitude sur l’orientation du vecteur propre principal 1v
r
. 
Une erreur locale et répétée dans le calcul de la direction de propagation peut engendrer, au fil 
des itérations, un écart du suivi de fibres par rapport à la trajectoire réelle du faisceau de 
fibres : il s’agit d’une erreur d’accumulation. Son amplitude dépend non seulement du vecteur 
de propagation, mais également du pas d’avancement (α) de l’algorithme. En effet, l’écart  
provoqué par une légère imprécision dans l’orientation du vecteur sera d’autant plus 
important que le pas sera grand. La précision du suivi de fibres dépend donc de la précision 
du calcul du vecteur de propagation, mais également du choix du pas.  
 
Comme nous l’avons évoqué précédemment, la différence entre les méthodes 
déterministes vient de la manière dont est prise en compte l’information locale d’orientation 
du tenseur pour déterminer la direction de propagation du suivi de fibres. 
 
La méthode FACT et la méthode d’interpolation de Euler utilisent toutes deux le vecteur 
propre principal 1v
r
 comme vecteur de propagation. La méthode FACT utilise des pas de 
longueur variable et relativement importante, de l’ordre de la dimension du voxel. L’erreur 
d’accumulation étant sensible à la taille du pas, il en résulte une mauvaise reproductibilité et 
fiabilité des résultats. La méthode d’Euler utilise quant à elle des pas de plus faible dimension, 
ce qui est rendu possible grâce à l’interpolation du tenseur. Comme toutes les méthodes 
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itératives, elle peut néanmoins engendrer des erreurs d’accumulation. Cependant, il a été 
montré, à l’aide de simulations, qu’en choisissant un pas suffisamment faible (< 0.05 x 
Dimension voxel), les trajectoires obtenues, plus lisses, restent très proches des trajets 
simulés ; elles sont également plus stables et plus reproductibles (Basser et al. 2000).  
 
En considérant les données de diffusion du voisinage, la méthode de Runge Kutta permet 
de limiter les erreurs d’accumulation dues au bruit. En effet, le vecteur de propagation est une 
combinaison linéaire des vecteurs propres de quatre points, ce qui réduit l’incertitude sur la 
détermination de la trajectoire de la fibre. Il est donc préférable d’utiliser la méthode de 
Runge Kutta d’ordre 4, en particulier lorsque le choix se porte sur des pas de progression 
élevés (Basser et al. 2000; Bammer et al. 2003). 
 
Le suivi de vecteur interpolé a l’avantage d’être moins sensible au bruit, et mieux adapté 
au traitement des acquisitions présentant une faible résolution spatiale, que la méthode FACT. 
Cependant, toutes ces méthodes ont un point commun : elles utilisent le vecteur propre 
principal du tenseur de diffusion pour définir la direction locale des fibres. Cette approche, 
qui semble fonctionner dans de nombreux cas, présente néanmoins quelques limites.  
Le bruit des images influence la direction du vecteur propre principal du tenseur de 
diffusion et entraîne donc des erreurs d’accumulation dans l’estimation de la direction du 
tractus.  
La diminution de la fraction d’anisotropie entraîne une augmentation de l’incertitude sur 
le vecteur propre principal et peut donc engendrer des trajectoires erronées.  
 
La différence fondamentale entre la méthode TEND et les méthodes décrites 
précédemment (FACT et interpolation simple) vient de l’utilisation du tenseur dans son 
intégralité et non pas uniquement de la direction principale pour déterminer la direction de 
propagation. Dans le cas de trajectoires rectilignes, l’algorithme TEND est beaucoup moins 
sensible au bruit et reste plus performante dans les zones de faible anisotropie. Néanmoins, il 
a tendance à sous-estimer la courbure dans le cas de tractus tortueux. Cette erreur est 
cumulative mais peut être contrôlée en diminuant le pas d’avancement. La combinaison de 
l’approche TEND avec les méthodes conventionnelles semble donc être un bon compromis et 
sera utilisé dans ce travail de thèse. 
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4.1.1.4.3 Critère d’arrêt de l’algorithme 
 
La propagation des fibres ne pouvant se poursuivre indéfiniment, un ou plusieurs critères 
d’arrêts de l’algorithme de tractographie doivent être définis. Le premier critère, commun à la 
majorité des méthodes, est basé sur la fraction d’anisotropie. Dans une zone de faible 
anisotropie, comme par exemple la substance grise, l’information fournie par le tenseur de 
diffusion est très bruitée et ne permet pas de déterminer de façon assez précise la direction de 
la fibre. La valeur de FA choisie comme critère d’arrêt se situe habituellement en dessous de 
0.3. Un deuxième critère d’arrêt prend en compte l’allure des trajectoires des tractus : elles 
forment en général de courbes relativement lisses. Ainsi, l’orientation d’un faisceau ne peut 
pas changer de façon radicale lors du passage d’une itération à l’autre. Lors de la construction 
des fibres, le suivi s’interrompt donc si l’angle entre la tangente à la fibre et la direction 
indiquée au voxel courant excède un angle fixé a priori par l’utilisateur. Le logiciel que nous 
utilisons dans ce travail introduit un autre critère d’arrêt basé sur la longueur minimale du 
tractus. Il permet notamment de restreindre la tractographie à des fibres relativement longues, 
excluant ainsi les fibres d’association intra-hémisphériques. 
 
4.1.1.4.4 Croisement de fibres 
 
Le cas du croisement de fibres est un problème délicat en tractographie.  En effet, lorsque 
deux populations de fibres se croisent (« crossing ») ou se touchent sans se croiser 
(« kissing ») au sein d’un voxel, il n’y plus une seule mais plusieurs directions privilégiées de 
diffusion. Cependant, le modèle tensoriel ne permet pas d’identifier ces différentes directions. 
Ainsi, la présence de plusieurs directions de faisceaux au sein d’un même voxel peut induire 
une orientation erronée du tenseur résultant, voire une indétermination de l’orientation si les 
deux directions sont perpendiculaires (Figure 25). A cette indétermination s’ajoute une baisse 




Figure 25:Cas de croisement de fibres. 
La présence de deux populations de fibres dans un même voxel entraîne des erreurs sur 
l’orientation du tenseur, voire même une indétermination de l’orientation si les directions des 
tractus sont perpendiculaires.  
 
 
Lors du suivi de fibres, l’arrivée sur une zone de croisement peut entraîner plusieurs 
situations :  
 Arrêt de l’algorithme si la FA est inférieure au seuil fixé comme critère d’arrêt. 
 Poursuite du suivi de fibres dans une direction erronée. (Figure 26) 
 
 
Figure 26: Algorithme déterministes et croisement de fibres. 
La direction principale du tenseur de diffusion ne correspond pas à la direction de la fibre. 
 
 
Les méthodes de tractographie déterministes ne sont donc pas en mesure de résoudre le 
cas des croisements de fibres. Néanmoins, d’après des résultats de simulation, la méthode 
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TEND serait capable de suivre un faisceau de fibres même lors d’un croisement avec un autre 
tractus, ce qui est impossible avec les méthodes classiques de suivi de fibres. Le problème des 
algorithmes de tractographie en cas de croisement n’est cependant pas totalement résolu par 
cette méthode puisque elle fonctionne uniquement lorsque l’angle de croisement est proche de 
90°. 
 
4.1.1.4.5 Présentation et analyse des résultats 
 
Les résultats du suivi de fibres sont souvent représentés par des faisceaux regroupant des 
trajectoires filiformes plus ou moins épaisses, abusivement appelés « fibres » ou « tractus ». Il 
est en effet important de souligner que cette forme de représentation est purement visuelle 
puisqu’à ce jour, aucun algorithme de tractographie ne prétend retrouver les véritables 
trajectoires axonales. En effet, la mesure de la diffusion ne reflétant que de manière indirecte 
la structure de la substance blanche, les fibres reconstruites correspondent plutôt à des 
trajectoires d’axones au moins aussi gros qu’un voxel, c'est-à-dire de plus d’un millimètre de 
diamètre, et pouvant contenir jusqu’à dix mille axones (le diamètre axonal étant de quelques 
µm). D’autre part, l’interruption de la trajectoire lors du suivi de fibres doit être interprétée 
avec la plus grande prudence. Dans la substance blanche, l’interruption de la tractographie est 
souvent associée à une rupture axonale. Or, il ne faut pas oublier que le suivi de fibres est 
stoppé lorsque l’un des critères d’arrêts précédemment cités (seuil de FA, angle de déviation 
limite) est atteint. En particulier, la chute de la FA peut avoir de multiples origines dont voici 
une liste non exhaustive : 
 Organisation moins orientée des tissus à proximité de la substance grise. 
 Croisement ou rapprochement au sein du voxel de plusieurs populations de fibres. 
 Augmentation de la concentration d’eau extra cellulaire liée par exemple à la 
présence d’un oedème vasogénique. 
 Détérioration des parois axonales. 
 
Il est donc indispensable de prendre beaucoup de précautions dans l’interprétation des 




Figure 27:Résultats de tractographie du corps Calleux. 
Chaque « tube » représente le résultats du suivi de fibres issu d’un point germe, et pouvant 
contenir jusqu’à dix mille axones. Noter que le code couleur, choisi de façon arbitraire, n’est 
utilisé ici que pour un meilleur rendu visuel et ne contient aucune information pertinente. 




Les méthodes déterministes, relativement faciles à implémenter, donnent rapidement des 
résultats qui semblent cohérents dans les zones de forte anisotropie. Elles sont présentes dans 
la grande majorité des logiciels de tractographie dédiés à la clinique. La méthode que nous 
avons utilisée dans notre étude sur le sujet sain est la méthode TEND. 
 
Cependant, le principal inconvénient de ces méthodes est que tout se décide très 
localement. En présence de perturbations locales dans les données de diffusion, dues au bruit 
de mesure, ou bien à l’occurrence de croisement de fibres et donc d’une chute brutale de la 
fraction d’anisotropie, la direction de diffusion peut être erronée et le tracé de fibre peut 
dévier de sa trajectoire. La DTI est incapable de distinguer au sein d’un voxel les fibres qui se 
croisent des fibres qui se touchent sans se croiser. Elle indique un tenseur isotrope à l’endroit 
où les fibres de croisent, la direction principale de diffusion est donc complètement 
indéterminée.  
 
Plusieurs solutions ont été envisagées pour pallier ce problème. L’utilisation de données 
de type HARDI permet de distinguer les directions principales de diffusion au sein d’un 
même voxel. Mais comme nous l’avons évoqué (§ 3.3), ce type d’acquisition, trop long, n’est 
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pas applicable en routine clinique. D’autre part, il est également possible de restreindre la 
tractographie aux zones de forte anisotropie (O'Donnels 2006) ou bien de développer des 
méthodes qui puissent prendre en compte plusieurs trajectoires. Ces méthodes sont présentées 
dans les paragraphes suivants. 
 
4.1.2 Méthodes pseudo probabilistes  
 
Ces méthodes ont toutes comme objectif de résoudre le problème du croisement de fibres, 
et ce en suivant les trajectoires possibles à partir de chaque point germe. Certaines méthodes 
utilisent uniquement le vecteur propre principal (Méthode d’évolution de surface de type 
« Fast Marching Tractography »), d’autre la totalité du tenseur (méthode statistique) ou 
encore une ODF (« orientation diffusion function » ; méthode FRET ou « Font evolution 
algorithm »).  
 
4.1.2.1 Méthode d’évolution de surface FMT: « Fast Marching Tractography » 
(Parker et al. 2002) 
 
La méthode de Fast Marching Tractography (FMT) fait intervenir l’évolution d’une 
surface à partir du point germe, selon une fonction « vitesse » dépendant du vecteur propre 
principal du tenseur de diffusion (Parker et al. 2002). L’évolution est d’autant plus rapide que 
la normale à la surface est parallèle à la direction principale. Les différents voxels du cerveau 
sont englobés par la surface à des temps t différents à partir du début de la propagation. Le 
suivi de fibres est interrompu lorsque la FA est inférieure à 0,1 (substance grise) ou lorsque la 
valeur propre λ1 est inférieure à 2x10-3 mm2/s, ce qui correspond à la diffusion du liquide 
cérébro-spinal, dans les ventricules et autour du cerveau. 
Chaque point du cerveau peut être relié au point germe. Le chemin le plus plausible est 
celui qui permet de joindre le point germe au point considéré le plus rapidement possible. La 
vraisemblance de ces chemins peut être estimée au moyen d’un index de connectivité. En 
appliquant un seuil sur la cartographie des index de connectivité, il est donc possible 




4.1.2.2 Méthode FRET : « Front Evolution Tractography » (Tournier et al. 2003) 
 
L’orientation de la fibre passant par un point donné peut être estimée à partir des données 
des acquisitions pondérées en diffusion. Cependant, l’effet de volume partiel et le bruit 
induisent une certaine incertitude dans l’orientation exacte des fibres. Pour prendre en compte 
cette incertitude, un échantillon des directions les plus probables est établi, et à chacune de ces 
directions est attribué un indice de connectivité calculé à partir d’une fonction densité 
d’orientation (ODF : « orientation density function »). Ainsi, à chaque itération, chaque point 
donne naissance à un front de propagation (Figure 28). L’ensemble de ces directions 
représente un front. En pratique, ces ODF sont construites de façon empirique à partir du 
tenseur de diffusion local afin de satisfaire un certain nombre de principes généraux posés a 
priori. Dans le cas où la diffusion est très anisotrope, il est vraisemblable qu’il existe une 
population majoritaire de fibres ayant une direction alignée sur le vecteur propre principal : 
dans ce cas l’ODF doit avoir une distribution de probabilité étroite d’intensité maximale selon 
la direction principale. Pour un tenseur représenté par un ellipsoïde de diffusion plate, il peut 
être supposé qu’il existe plusieurs populations de fibres : dans ce cas, l’ODF doit avoir une 
distribution en forme de galette, avec des probabilités équivalentes pour toutes les directions 
du plan de diffusion. Enfin, pour une faible anisotropie, il peut être avancé une absence de 
cohérence: l’ODF doit être alors telle que toutes les directions aient une probabilité 
équivalente et de faible valeur.  
 
 
Figure 28: Méthode FRET 
A chaque itération, chaque point donne naissance à un nouveau front, formé des directions de 




4.1.2.3 Méthode statistique (Hagmann et al. 2003) 
 
Cette méthode, présentée par Hagmann en 2003, est basée sur le modèle du mouvement 
aléatoire de particules diffusantes dans un milieu non homogène. Comme la méthode 
précédente, cet algorithme autorise une variation d’orientation autour de la direction 
principale. Le calcul statistique des trajets de fibres s’effectue en se basant sur deux 
hypothèses : 
 dans un voxel, la probabilité pour qu’une fibre se propage selon une direction 
donnée, est proportionnelle au coefficient de diffusion correspondant.  
 la trajectoire des faisceaux d’axones suit des courbes régulières (contrainte de 
régularité). 
 
Le vecteur de propagation ( 1v
r ) de la trajectoire est calculée en faisant la moyenne 
pondérée entre la direction d’avancée précédente et un vecteur aléatoire pondéré par le tenseur 
de diffusion (qui a tendance à ramener cette direction vers la direction principale de 
diffusion).  
Un nombre n de courbes est tracé à partir de chacun des points germes, dans les deux 
directions de l’espace ( 1v
r
et - 1v
r ). Le suivi de fibres est interrompu lorsque les limites du 
masque sont atteintes. Le résultat est une estimation statistique de l’ensemble de la 
connectivité du cerveau, modélisé par un immense « plat de spaghetti » d’environ 100 000 
courbes. (Hagmann et al. 2003) 
La visualisation des connexions anatomiques sous la forme de tractus identifiables est 
réalisable grâce à ce que l’auteur nomme une « dissection virtuelle ». Elle s’effectue en deux 
étapes successives. 
 Il s’agit tout d’abord de sélectionner une ou plusieurs ROI à partir de 
connaissances anatomiques afin de sélectionner le tractus d’intérêt. 
 La sélection des fibres les plus probables s’effectue ensuite par seuillage d’un 
indice de validité, indice d’autant plus important que la trajectoire est parallèle à la 
direction principale de diffusion. 
 
Les fibres reconstruites sont généralement représentées par une simple courbe. Dans sa 
méthode, Hagmann a adapté la cartographie des densités statistiques de Koch (Koch et al. 
2002) à son algorithme. Pour chaque voxel, la somme du nombre de trajets qui le traversent 
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est calculée. Cette somme donne, pour chaque voxel, une mesure quantitative de la probabilité 
qu’un voxel donné soit connecté avec la ROI, ou encore une mesure empirique de la quantité 
de fibres qui le traversent.  
Le résultat du suivi de fibres est donc représenté par deux cartographies, aussi utiles que 
complémentaires : la première représentant les fibres les plus probables, la seconde illustrant 
le cartographie des densités statistiques. 
 
4.1.2.4 Comparaison des algorithmes pseudo probabilistes et déterministes 
4.1.2.4.1 Choix des points « germes » 
 
Le choix des points germes est basé, concernant les méthodes d’évolution de surface 
(FMT) et de propagation de front (FRET), sur des considérations anatomiques : un seul point 
au centre d’un voxel pour la méthode FMT; une cinquantaine, répartis sur une grille de sous 
échantillonnage de surface totale de 1 mm². Contrairement à ces méthodes, le choix des points 
sources pour l’algorithme de Hagmann ne nécessite aucune connaissance anatomique a priori. 
L’algorithme est appliqué à 40% des points d’un masque segmentant la substance blanche.  
4.1.2.4.2 Croisement de fibres 
 
Grâce à l’investigation d’un grand nombre de trajectoires, les méthodes de tractographies 
pseudo-probabilistes sont plus à même que les méthodes déterministes de traiter le cas du 
croisement de fibres. Cependant, le modèle tensoriel ne permettant pas la représentation de 
plusieurs directions de diffusion au sein d’un même voxel, le problème de croisement de 
fibres ne reste pas totalement résolu.  
 
4.1.2.4.3 Présentation et analyse des résultats 
 
La différence fondamentale entre les algorithmes déterministes et ceux présentés dans ce 
paragraphe vient de la présentation des résultats.  
Dans le cas des algorithmes déterministes, le résultat de suivi de fibres est représenté par 
des faisceaux de trajectoires filiformes plus ou moins épaisses,  en tout ou rien. C'est-à-dire 
que chaque voxel appartient ou non à la fibre, et cet état est immuable. Comme nous venons 
de le voir, les algorithmes pseudo-probabilistes associent, à chaque voxel, un indice de 
connectivité par rapport au point germe. L’application d’un seuil sur la cartographie des 
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indices de connectivité (ou de probabilité selon la méthode employée) permet d’extraire les 
trajectoires les plus probables. Le résultat est présenté comme l’association de deux 
cartographies : l’une représentant les trajectoires satisfaisant le seuil de connectivité fixé, 
l’autre présentant l’indice de connexion ou la probabilité associée. Selon la méthode, ces deux 
cartographies peuvent être présentées séparément (Méthode statistique de Hagmann) ou sur la 
même image (FRET et FMT) (Figures 29 et 30). 
L’originalité de la méthode statistique de Hagmann vient du fait que l’algorithme ne 
nécessite aucune connaissance anatomique a priori et qu’elle permet de sélectionner a 
posteriori, les différents tractus d’intérêt. 
 
Néanmoins, ces méthodes souffrent du problème qui consiste à choisir de façon 




Figure 29: Faisceau généré par la méthode FRET.  
La région germe étant positionnée dans le faisceau cortico-spinal au niveau de la protubérance. 
Le code couleur représente l’index de connectivité associé: blanc si l’indice de connectivité est 
important, et de plus en plus sombre pour les faibles indices de connectivité. D’après Tournier et 
al. (Tournier et al. 2003) 
 
 
Figure 30:Exemple de résultats obtenus par la méthode statistique de Hagmann.  
(a et b) : Les tractus d’intérêts sont sélectionnés a posteriori à l’aide de ROI sur la cartographie 
RVB (gauche, coupe axiale et coronale) : (a) Faisceau longitudinal inférieur (orange). (b) 
faisceau occipito-frontal inférieur (violet) Chaque résultat est représenté sous la forme de deux 
cartographies : cartographie des trajectoires les plus probables (haut, coupe axiale et sagittale) 
et cartographie des densités statistiques (les voxels d’autant plus clairs que l’indice de 
connectivité avec la ROI est élevé) (bas, coupe axiale et sagittale).  
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(c) Dissection virtuelle (vue 3D).  Faisceaux d’association : Faisceau longitudinal inférieur 
(orange), faisceau occipito-frontal inférieur (violet), faisceau unciné (rouge), faisceau supérieur 





Les méthodes pseudo-probabilistes présentent l’avantage d’associer aux résultats de suivi 
de fibres des cartographies de connectivité (ou des cartographies statistiques), permettant de 
déterminer la vraisemblance des trajectoires. En suivant un grand nombres de trajectoires 
possibles à partir de chaque point germe, elles permettent d’améliorer le traitement du 
croisement de fibres, sans pour autant le résoudre. Cependant, ces méthodes sont actuellement 
peu utilisées.  
 
4.1.3 Méthodes probabilistes 
 
Contrairement aux méthodes présentées précédemment, les méthodes de tractographie 
probabilistes ne recherchent pas à tracer une trajectoire à partir d’un point « germe », mais 
tentent plutôt d’établir la probabilité d’existence d’un faisceau reliant deux régions données. 
Elles consistent à propager des fibres le long de directions non pas fixes, mais suivant une loi 
de probabilité, et à compter le nombre de fois où, partant d’une région, la deuxième est 
atteinte. Comme les méthodes pseudo-probabilites, ces méthodes permettent d’améliorer la 
prise en compte du croisement de fibres dans le sens où une multitude de trajectoires sont 
tracées, et que le résultat peut avoir une structure de croisement.  
La plus efficace de ces méthodes a été développée par Behrens et al. (Behrens et al. 2003). 
Cette méthode peut être séparée en deux volets. La première étape consiste à caractériser 
l’incertitude sur les données via une formulation bayésienne. Dans un premier temps, cette 
méthode permet d’écrire la probabilité a posteriori des paramètres de la diffusion en fonction 
des données et de certains a priori, probabilité qu’il est possible ensuite d’estimer. Dans la 
seconde étape, les paramètres ainsi estimés servent à construire des trajectoires de fibres, et à 
estimer enfin la probabilité de connexion entre des paires de régions du cerveau.  
 
D’autres méthodes, basées sur un algorithme de type Monte-Carlo, ont également été 
développées. (Koch et al. 2002) 
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L’inconvénient de ces méthodes par rapport aux méthodes déterministes est l’explosion du 
nombre de trajectoires à visualiser ou à analyser. Pour un seul point germe, les méthodes 
déterministes donnent rapidement un seul et unique faisceau (a priori le plus probable), alors 
que les méthodes probabilistes peuvent produire un nombre quasiment infini de trajectoires 
(environ 1000 par point germe), ce qui peut prendre des dizaines de minutes voire même 
plusieurs heures. (Friman et al. 2006) 
 
Actuellement, les méthodes probabilistes nécessitent donc des temps de calcul trop longs 




Bien que de nombreuses méthodes de tractographie de plus en plus complexes aient été 
développées durant les dix dernières années,  les méthodes déterministes sont actuellement les 
plus utilisées. Contrairement aux autres méthodes déterministes, qui considèrent uniquement 
le vecteur propre principal au sein du voxel courant, la méthode TENsor Deflection tient 
compte du tenseur dans son ensemble. L’association de cette méthode avec des méthodes plus 
conventionnelles sous la forme d’une combinaison linéaire permet d’obtenir des résultats 
moins sensibles au bruit ainsi que des trajectoires plus lisses.  
 
4.2 Applications cliniques 
 
 
La tractographie cérébrale, en permettant de suivre, in vivo et de manière non invasive, les 
faisceaux de la substance blanche, offre une perspective nouvelle dans la compréhension du 
fonctionnement normal  et des processus pathologiques qui affectent le cerveau humain. 
Parmi les nombreuses applications possibles, nous avons choisi d’en présenter deux: la 




4.2.1 La sclérose en plaques  
Dans le cas de la sclérose en plaques, l’imagerie tensorielle de diffusion a notamment 
permis une meilleure caractérisation de la maladie, en mettant en évidence des anomalies de 
diffusion dans la substance blanche mais également dans la substance grise dites d’apparence 
normale. Cependant, les déficits engendrés par les lésions dépendent fortement de leur 
localisation. La tractographie a été utilisée pour segmenter le faisceau pyramidal chez les 
patients présentant des syndromes cliniquement isolés, considérés comme précurseurs de la 
sclérose en plaques. Il a été montré chez ces patients que le volume des lésions situées sur ce 
tractus était supérieur à celui présent dans les autres faisceaux (Pagani et al. 2005). Le suivi 
de fibres a également permis l’étude des caractéristiques structurelles de systèmes cognitifs 
plus complexes comme celui de la mémoire de travail, connue pour être affecté dans les 
stades précoces de la sclérose en plaques (Feuillet et al. 2007). La combinaison de données 
d’IRM fonctionnelle (IRMf) aux mesures quantitatives réalisées grâce à la tractographie 
(diffusion moyenne, FA, nombre de connections « virtuelles » entre deux aires fonctionnelles) 
a permis de mettre en évidence l’existence d’une plasticité structurelle de la substance 
blanche. Dans les phases précoces de la maladie, la dégradation des tissus, essentiellement 
due à la démyélinisation, déclencherait un processus adaptatif comprenant le recrutement 
fonctionnel de sous-systèmes compensatoires de la mémoire de travail grâce à des 
changements locaux dans l’architecture des faisceaux de fibres par mécanisme de 
bourgeonnement dendritique (Audoin et al. 2007).  
4.2.2 Exérèse tumorale 
 
Parmi les applications cliniques de la tractographie, la neurochirurgie est l’une des plus 
intéressantes. La qualité et l’extension de l’exérèse tumorale, idéalement jusqu’en zone saine, 
est l’un des rares paramètres ayant prouvé une influence significative sur la durée de survie et 
l’état fonctionnel à long terme des patients (Ammirati et al. 1987). L’objectif chirurgical étant 
de satisfaire aux exigences souvent contradictoires de maximisation de la résection et de 
minimisation de la morbidité liée aux lésions des zones fonctionnelles péritumorales. Les 
efforts les plus récents ont porté sur l’exploration exclusive du cortex éloquent péritumoral et 
plus particulièrement du cortex moteur primaire par IRMf (Lehericy et al. 2000; Coenen et al. 
2001). La seule technique validée de référence reste la stimulation électrique corticale per-
opératoire (Cedzich et al. 1996). Quoiqu’il en soit, les explorations corticales ne seront jamais 
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suffisantes pour satisfaire les objectifs de préservation fonctionnelle. Il est important de ne pas 
négliger l’effet tout aussi délétère des lésions sous corticales des grands faisceaux de la 
substance blanche, en particulier du faisceau Pyramidal.  
 
L’utilisation de la tractographie peut permettre par exemple d’observer les différentes 
altérations et déviations des fibres blanches dues à la présence d’une tumeur (Figure 31)  
 
 
Figure 31: Influence d’une tumeur sur la trajectoire et l’intégrité des fibres blanches.  
Trajectoire déviée. b. Tractus infiltré. c. Œdème péri tumoral. d. Faisceau lésé 
 
Certaines équipes ont utilisé la tractographie en pré-opératoire pour visualiser la position 
du faisceau pyramidal par rapport aux lésions adjacentes afin d’aider la planification du geste 
opératoire.(Mori et van Zijl 2002a; Hendler et al. 2003). L’intégration des données de la 
tractographie dans les systèmes classiques de neuronavigation peut également permettre une 
aide en per operatoire (Coenen et al. 2001; Nimsky et al. 2005a; Nimsky et al. 2005b; 
Nimsky et al. 2006b). Alors que certaines études ont montré l’intérêt de la tractographie pour 
la planification en neurochirurgie, les informations fournies par cette technique demandent 
encore à être validées. En effet, l’utilisation de stimulations sous corticales a permis de mettre 
en évidence une sous estimation du diamètre des faisceaux de fibres issus de la tractographie 
(Kinoshita et al. 2005). 
4.3 Validation 
 
L’absence de gold standard, unanimement reconnue dans la littérature, rend difficile la 
validation des trajets de fibres. La stimulation électrique sous corticale reste le seul moyen de 
référence de validation. Cette technique est cependant exclusivement réservée aux patients 
atteints de tumeur lors de l’exérèse tumorale. Néanmoins, l’évaluation des différentes 
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méthodes de tractographie peut être réalisée à partir de données acquises sur fantôme 
physique (Perrin et al. 2005) ou simulées (Lori et al. 2002; Leemans et al. 2005), ou encore 
grâce à l’expérimentation animale (Lin et al. 2001). Cependant, dans le cadre d’une 
application clinique de la tractographie cérébrale par IRM de tenseur de diffusion, il est 




La tractographie cérébrale par IRM de tenseur de diffusion a le potentiel de contribuer de 
manière décisive à notre connaissance de la connectivité cérébrale. Actuellement, les 
méthodes déterministes sont encore les seules adaptées à la  routine clinique. Si ces méthodes 
semblent donner des résultats encourageants, elles souffrent néanmoins d’un manque de 
fiabilité et demandent donc une évaluation complète. Les résultats de tractographie ne réside 
pas uniquement dans l’algorithme choisi, mais aussi de la qualité des images DTI utilisées. 
L’analyse des méthodes de tractographie nécessite donc non seulement une évaluation de la 
plausibilité anatomie des trajets de fibres, mais également une étude des paramètres 
d’acquisition des données DTI.  
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Chapitre 5 Paramètres d’acquisition et qualité 
image en IRM de tenseur de diffusion 
 
 
En IRM, la qualité des images est un élément important dans le diagnostic. Cette qualité 
dépend d’un grand nombre de paramètres dont certains sont liés à l’appareillage et d’autres à 
l’opérateur lors de la programmation de la séquence.  
En imagerie de diffusion, le calcul du coefficient de diffusion selon une direction donnée 
nécessite au minimum l’acquisition d’une image pondérée et d’une image non pondérée en 
diffusion. La pondération en diffusion est obtenue par, dans une séquence écho de spin 
classique, de deux forts gradients magnétiques bipolaires, symétriquement positionnés autour 
de l’impulsion 180° de refocalisation. Il en résulte une chute de signal d’autant plus élevée 
que le coefficient de diffusion des protons dans le tissu est important. Le signal reçu par 
l’antenne lors de ce type d’acquisition est donc d’autant plus sensible au bruit, ce qui peut 
entraîner des erreurs lors du calcul du coefficient de diffusion, et par suite lors du suivi de 
fibres. L’acquisition d’images DTI de bonne qualité est donc primordiale pour la 
tractographie cérébrale.  
 
5.1 Qualité image  
 
L’objectif de cette partie est dans un premier temps de définir les critères de qualité en 
imagerie tensorielle de diffusion ainsi que la façon de les mesurer. Nous verrons ensuite 
comment les facteurs contrôlables par l’opérateur permettent d’influencer cette qualité. 
 
5.1.1 Critères de qualité image 
 
La qualité image est difficile à apprécier objectivement. Néanmoins certains critères 
physiques permettent de l’évaluer. Il s’agit principalement du rapport signal sur bruit (S/B) et 
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de la résolution spatiale. Ces critères de qualité sont interdépendants et liés au temps 
d’acquisition de l’image. 
 
5.1.1.1 Le rapport signal sur bruit (S/B) 
 
Le bruit est l’ensemble des signaux indésirables qui dégradent la formation de l’image. 
Le rapport signal sur bruit est certainement le facteur qui conditionne le plus la qualité des 
images IRM. L’objectif est d’obtenir le meilleur S/B avec la meilleure résolution spatiale, 
c'est-à-dire un voxel de faible dimension. Ces deux facteurs sont contradictoires, il est donc 
nécessaire de trouver un compromis permettant l’obtention d’un temps d’acquisition 
compatible avec les contraintes cliniques. 
Le signal RMN, obtenu par la mesure du courant induit dans l’antenne réceptrice, est 
relativement faible. Il dépend des facteurs inhérents aux tissus explorés que sont, entre autres, 
le T1, le T2 et la densité de protons. Il est également influencé par certaines caractéristiques 
de l’appareillage comme le champ 0B
r
, les gradients de champs et les antennes. Enfin, il 
dépend des paramètres d’acquisition, qui sont en IRM classique, le temps de répétition (TR) , 
le temps d’écho (TE), le champ de vue (FOV pour « field of view »), les dimensions de la 
matrice d’acquisition et l’épaisseur de coupe (ces trois derniers paramètres permettent de 
définir la dimension du voxel) et la bande passante de réception. Le TR et le TE sont utilisés 
pour moduler le contraste de l’image. 
 




   
 
 
Vvox= volume du voxel 
Nph = nombre de lignes de la matrice (= nombre d’étape de codage de phase) 
Nex= nombre d’excitation (ou nombre de mesures) 
Nlec = nombre de pixels dans la direction du gradient de lecture 
bp= bande passante 
B0 = intensité du champ magnétique constant 
( ) ( )2TTEexp1TTRexpBbpNNNVBS 0lecexphvox −−∝
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TR = temps de répétition 
TE = temps d’écho 
T1 = temps de relaxation longitudinal 
T2 = temps de relaxation transversal 
 
Classiquement, on mesure le S/B dans une zone homogène de l’image. En pratique, il 
correspond au rapport entre la valeur moyenne du signal sur l’écart type de cette mesure: 
 
Équation 5.2 
 Où S est le signal moyen mesuré sur 
une zone homogène, Sσ  l’écart type du signal dans cette zone. 
 
5.1.1.2 Rapport diffusion sur bruit (DNR) 
 
En imagerie tensorielle de diffusion, la détermination du coefficient de diffusion apparent 
selon une direction donnée est issue du rapport entre deux images: une image pondérée T2 
dite de référence non pondérée en diffusion, et une image pondérée en diffusion dont le 
signal, pour une séquence donnée, est d’autant plus atténué et donc sensible au bruit que le 
coefficient de diffusion est important. La précision du calcul de l’ADC dépend donc de la 
qualité des deux images utilisées pour le calcul et en particulier de leur rapport S/B respectifs. 
Cependant, le S/B des images pondérées en diffusion dépend non seulement du coefficient de 
diffusion du tissu observé, mais aussi très fortement des paramètres d’acquisition, notamment 
du facteur de diffusion b. La mesure du S/B des images pondérées en diffusion ne constitue 
donc pas un bon critère de qualité concernant la précision de la mesure de l’ADC. Pour palier 
ce problème, Xing et al. on introduit en 1997 le concept de rapport diffusion sur bruit (DNR : 
« diffusion noise ratio » (Xing et al. 1997)). En pratique, le DNR est défini comme le S/B 
d’une zone homogène de l’image de diffusion moyenne, calculée à partir de la moyenne de la 
trace du tenseur de diffusion :  
            
       
   
  Équation 5.3 















Où l’ADC est le coefficient de diffusion apparent moyen, aussi appelé diffusion moyenne 
(DM) mesurée sur une zone homogène, )ADC( moyenσ  l’écart type de la mesure (resp 
)DM(σ ). 
 
En 2001, Armitage et al. (Armitage et Bastin 2001) montrent qu’il est nécessaire d’utiliser 
une valeur minimale de 20  pour obtenir des informations d’anisotropie indépendantes du 
bruit, l’idéal étant d'approcher un DNR de 50.  
5.2 Acquisition DTI 
 
Dans cette partie, nous allons voir comment les paramètres d’acquisition peuvent 
influencer la qualité de l’image. Nous avons séparé les facteurs contrôlables lors de 
l’acquisition de ceux qui ne le sont pas. 
5.2.1 Facteurs contrôlables lors de l’acquisition  
5.2.1.1 La résolution spatiale 
 
La résolution spatiale permet de déterminer la dimension du plus petit volume observable. 
Elle dépend du bruit et de l’algorithme de reconstruction, mais aussi du volume du voxel. Le 
volume du voxel est égal à la taille du pixel multipliée par l’épaisseur de coupe. La taille du 
pixel est contrôlée par la taille du champ d’exploration (FOV) et par la matrice.  
Cette dimension influence beaucoup la qualité des images IRM: en effet, le S/B varie en 
fonction de la racine carrée du volume du voxel. Diminuer la taille du voxel fait chuter le S/B 
et donc le DNR. Il en résulte une plus grande incertitude dans la détermination du tenseur de 
diffusion et par suite des erreurs lors du suivi de fibres. Néanmoins, augmenter la résolution 
spatiale permet de diminuer l’effet de volume partiel qui constitue une des limites de la 
méthode dans le cas de tractus tortueux ou de très petite taille.  
 
Si le volume du voxel est un paramètre important, ses dimensions le sont tout autant. En 
effet, la diffusion calculée dans une direction donnée correspond à  la diffusion moyenne de 
tous les protons au sein de ce voxel. Le choix de voxels isotropes est la seule façon de 
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s’assurer que la précision de la tractographie est indépendante de la direction de la fibre, 
contrairement à ce qui se passerait si les voxels n’étaient pas isotropes (Basser et al. 2000)  
 
En pratique, les dimensions des voxels cubiques utilisés dans la littérature sur des 
imageurs 1.5T sont comprises entre 1,9 x 1,9 x 1,9 mm3 et 3 x 3 x 3 mm3. 
 
L’utilisation de voxels isotropes de petite dimension serait avantageuse, mais elle entraîne 
une perte de signal, déjà faible pour les images pondérées en diffusion, et augmente 
l’incertitude liée à l’évaluation de l’ADC et, par suite, du tenseur. L’amélioration de la 
résolution spatiale ne doit donc pas se faire au détriment du S/B et du DNR. En effet, ces 
derniers doivent être assez importants pour s’assurer que le vecteur propre principal 
1v
r
correspond bien à la direction locale de la fibre (Poupon et al. 2001; Tench et al. 2002).  
 
5.2.1.2 Résolution angulaire et nombre de mesures 
 
 
La résolution angulaire correspond au nombre des directions des gradients de diffusion 
utilisés lors de l’acquisition. En théorie, la détermination du tenseur de diffusion nécessite 
l’utilisation 6 directions, ce qui donne un système parfaitement défini de 6 équations à 6 
inconnues. En pratique, le bruit contenu dans les données engendre une indétermination du 
système. Pour pallier ce problème, il est possible de jouer sur deux paramètres: soit répéter les 
mesures pour chaque direction (noté ndir) (Le Bihan et al. 2001) soit augmenter le nombre de 
directions d’acquisition (noté Ndir) (Jones et al. 1999; Papadakis et al. 1999). Doubler le 
nombre de mesures engendre une multiplication du S/B par un facteur 2 . L’augmentation de 
la résolution angulaire permet de déterminer avec plus de précision, au sens des moindres 
carrés, les composantes du tenseur en réduisant cette indétermination grâce à une certaine 
redondance des données. Cependant, les deux solutions, a fortiori la combinaison des deux, 
engendre une hausse du temps d’acquisition qui n’est pas toujours compatible avec une 
application en routine clinique.  
Pour pouvoir comparer les schémas d’acquisition entre eux, il est nécessaire de travailler 
avec un nombre d’images constant, ce qui est équivalent à un temps d’acquisition constant. 
Donc pour une utilisation en routine clinique, il est nécessaire de répondre aux deux questions 
suivantes:  
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 Pour un temps d’acquisition fixé, comment choisir ces paramètres 
d’acquisition ?   
 Quels paramètres privilégier? 
 
La majorité des auteurs conseillent d’augmenter la résolution angulaire d’acquisition aux 
dépens de la répétition des mesures pour chacune des directions. Néanmoins, la détermination 
pratique du nombre de directions de pondération en diffusion et du nombre de mesures par 
direction fait l’objet de controverses. 
5.2.1.2.1 Résolution angulaire 
 
En 1999, Papadakis et al. (Papadakis et al. 1999) comparent trois schémas d’acquisition: 
les schémas A et B, faisant intervenir chacun 6 gradients de diffusion, ainsi qu’un schéma à 
12 directions d’acquisition, noté 12Dir. Afin de s’affranchir de tout biais dû au nombre 
d’images, leur nombre total a été fixé à 12, ce qui correspond à deux mesures par direction 
pour les schémas A et B. Les directions des gradients de chacun des schémas d’acquisition A 
et B ont été choisies de façon différente et heuristique, suivant les côtés et les diagonales d’un 
cube. Concernant les schémas 12Dir, la détermination des coordonnées a été optimisée pour 
minimiser la variance des éléments du tenseur de diffusion D dans un milieu homogène. Pour 
chaque schéma d’acquisition, des données de diffusion bruitées ont été générées par 
simulation, et le tenseur correspondant D calculé. Plusieurs configurations de diffusion 
(isotrope, planaire ou anisotrope) ont été testées. La comparaison de ce tenseur avec un 
tenseur idéal, propre à chaque schéma d’acquisition et chaque configuration de diffusion, a 
permis de quantifier la variance des éléments du tenseur. Les résultats ont montré une 
variance plus faible en 12 qu’en 6 directions. Il a également été montré une dépendance de la 
variance des éléments de D en fonction du type de diffusion, dépendance qui est cependant 
moindre pour le schéma à 12 directions. Des différences de résultats entre les schémas A et B 
ont également été mises en évidence. Ces résultats furent vérifiés de façon quantitative par 
une acquisition sur fantôme d’eau et de façon qualitative, purement visuelles sur des images 
de sujets sains. 
Cette étude fait apparaître la supériorité des schémas d’acquisition à 12 directions. Cette 
supériorité serait uniquement due à un meilleur échantillonnage, plus dense et mieux réparti, 
de l’espace. Cependant, le paramètre nombre de directions ne peut expliquer à lui seul les 
différences entre les schémas d’acquisition, puisque des schémas d’acquisition comportant le 
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même nombre de gradients ne sont pas équivalents en termes de précision. Si le nombre de 
gradients de diffusion apparaît comme un paramètre d’acquisition important, les coordonnées 
de ces gradients le sont  tout autant.   
En 1999, Jones et al. (Jones et al. 1999) proposent d’utiliser le principe de répulsion des 
charges électriques de même signe positionnées sur une sphère de rayon unité pour déterminer 
les coordonnées des gradients de diffusion. Cette méthode permet un échantillonnage optimal 
de l’espace, et ce quel que soit le nombre de directions utilisées. En 2000, Skare et al. (Skare 
et al. 2000) emploient une autre méthode basée sur la minimisation d’un critère appelé 
« condition number » par une méthode de type simplex pour établir le schéma d’acquisition. 
Ce critère représente l’erreur relative faite sur les éléments du tenseur D, qui est d’autant plus 
faible que le « condition number » est faible. Dans son étude, Skare compare, pour un nombre 
de directions fixé, ses schémas d’acquisition avec les schémas calculés par Jones et d’autres 
schémas, plus conventionnels, déterminés à partir de considérations géométriques basées par 
exemple sur les directions définies par les arrêtes et les diagonales d’un cube. A partir de 
données simulées, il mesure notamment la variance de la FA en fonction de l’orientation du 
tenseur. La variance de la FA est très dépendante de cette orientation pour les schémas 
d’acquisition conventionnels. Si elle l’est beaucoup moins pour les deux autres types de 
schémas, le schéma de Jones apparaît comme le plus robuste à ces variations d’orientation. 
Selon une autre étude menée par Jones (Jones 2004) l’utilisation de directions uniformément 




Si les coordonnées des gradients de diffusion semblent influencer la précision du tenseur 
de diffusion, il n’est pas toujours possible, en routine clinique, de les modifier. Il est 
néanmoins possible de choisir le nombre de ces directions. 
 
Plusieurs études sur les schémas d’acquisition ont suivi celle de Papadakis et al., dont 
celles de Skare et al.(Skare et al. 2000), Papadakis et al.(Papadakis et al. 2000) et de Jones et 
al. (Jones 2004) citées précédemment, dans lesquelles un éventail plus important de schémas 
d’acquisitions est étudié, allant de 6 directions à 40 pour Skare et Papadakis, voire même 60 
pour Jones.  
En se basant sur des données DTI simulées ainsi que sur des données acquises sur fantôme 
homogène, Skare étudie l’influence du nombre de directions de gradients sur la variance de la 
FA. La multiplication de directions uniformément réparties (comme les schémas déterminés 
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par Jones), permettrait de diminuer la variabilité de la FA et d’assurer une mesure 
indépendante de l’orientation du tenseur, en particulier pour un nombre de directions 
supérieur ou égal à 30. Jones fit une étude similaire, utilisant des données DTI simulées 
présentant 6 valeurs de FA comprises entre 0.4 et 0.9, en adéquation avec les valeurs 
observées dans la substance blanche. L’augmentation du nombre de directions jusqu’à 20 
permet d’assurer une mesure de la FA indépendante de la direction du tenseur, au delà les 
mesures restent quasiment stables (Figure 32).  
Egalement fondée sur des données DTI simulées présentant une forte anisotropie (FA= 
0.9), l’étude de Papadakis et al. tente de répondre à la question suivante : quel est le nombre 
minimum de directions qui permet de minimiser l’erreur commise sur les valeurs de trois 
indices d’anisotropie (FA), l’anisotropie relative (RA) et le « volume ratio » (VR)? 
L’augmentation de la résolution angulaire permettrait de réduire l’écart type de ces trois 
indices. Selon l’auteur la détermination d’un nombre unique et optimal de directions serait 
arbitraire et donc peu significative. Néanmoins, le nombre minimum de directions serait 
compris selon lui entre 18 et 21. 
Jones s’est intéressé à la précision du vecteur propre principal 1v
r
. Pour ce faire, il a 
évalué la distribution des vecteurs propres calculés lors d’un grand nombre d’expériences 
(représentée par un cône d’incertitude comprenant les 95% de cette distribution qualifié de 
cône d’incertitude à 95%) par rapport au vecteur propre idéal, déterminé en faisant la 
moyenne d’un grand nombre directions.  La valeur moyenne et l’écart type du cône 
d’incertitude diminuent nettement lors du passage de 6 à 10 directions, puis atteignent une 
asymptote à partir de 30 directions (Figure 33). Cette chute est d’autant plus importante que la 
FA est grande et le S/B est faible. Il recommande donc d’utiliser environ 30 directions. Au 
delà de cette valeur, la très faible amélioration de la précision ne justifie pas l’allongement du 
temps d’acquisition.  
Dans certains cas cliniques, les contraintes de temps ne permettent pas toujours d’acquérir 
30 images pondérées en diffusion par coupe. Néanmoins, ces études conseillent d’utiliser le 




Figure 32: Variation de la FA en fonction de l’orientation du tenseur et du schéma d’acquisition. 
A : Variation dans l’estimation de la FA en fonction de l’orientation du tenseur pour 6 schémas 
d’acquisition. La FA est théoriquement égale à 0.9. Dans tous les cas, le nombre total d’images 
simulé est identique (61 images : 60 images pondérée en diffusion, 1 image de référence), mais le 
nombre de directions d’acquisition (calculé en utilisant le principe de répulsion électrostatique 
de Jones) varie : (a) 6, (b) 10, (c) 12, (d) 15, (e) 20 et (f) 30 directions. Les coordonnées 
sphériques des directions du tenseur sont définies par les angles θ (compris entre -180° et +180°) 
et Ф (compris entre 0 et 90°). L’axe correspondant à la FA est gradué de 0.83 à 0.9.   
B : Ecart type moyen sur (θ,Ф) de la FA en fonction du nombre de direction d’acquisition pour 




Figure 33: Variation du cône d’incertitude à 95% en fonction de l’orientation du tenseur (FA = 
0.6), pour 6 différents schémas d’acquisition.  
Dans tous les cas, le nombre total d’images simulé est identique (61 images : 60 images 
pondérées en diffusion, 1 image de référence), mais le nombre de directions d’acquisition 
(calculé en utilisant le principe de répulsion électrostatique de Jones) varie : (a) 6, (b) 10, (c) 12, 
(d) 15, (e) 20 et (f) 30. Les coordonnées sphériques des directions du tenseur sont définies par les 
angles θ (compris entre -180° et +180°) et Ф (compris entre 0 et 90°). La valeur du cône 
d’incertitude varie entre 4,5 et 6.5°. D’après Jones et al.  (Jones 2004) 
 
 
Récemment, les études menées par Landman et Farrell et al. (Farrell et al. 2007; Landman 
et al. 2007) sur le sujet sain vinrent appuyer ces résultats. A partir de 15 volumes DTI obtenus 
avec le même schéma d’acquisition à 30 directions (schéma de Jones), des données à 6, 10 et 
15 directions furent générés en partitionnant de façon optimale les données acquises. Pour 
évaluer l’influence du choix des directions, un schéma conventionnel à 6 directions fut 
également créé. Donc pour un temps d’acquisition équivalent (noté STE pour « scan time 
equivalent »), c'est-à-dire le temps d’acquisition d’un seul volume DTI de 30 direction, il 
obtient 5 schémas d’acquisition. Les moyennes et les variabilités de la FA, de la diffusion 
moyenne et de la direction du vecteur propre principal 1v
r
 (dans la substance blanche 
uniquement) furent évaluées dans différentes régions d’intérêts placées dans la substance grise 
(putamen, pallidum) et la substance blanche (putamen, capsule interne, splenium du corps 
calleux), pour 1 et 3 STE. Les valeurs mesurées furent comparées à ce que l’auteur appelle un 
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« gold standard » à S/B élevé, c'est-à-dire des valeurs de références, obtenues en utilisant 
simultanément les 15 volumes DTI acquis (15 STE). Pour un STE fixé, les images des 
directions principales (images RVB) des différents schémas d’acquisition semblent 
visuellement similaires. En analysant les ROI, le schéma conventionnel présente des biais 
dans les valeurs de FA, une augmentation de la variabilité de la diffusion moyenne ainsi 
qu’une augmentation de l’angle entre le vecteur propre principal et le vecteur de référence. 
Pour les schémas à faible résolution angulaire, les différents contrastes DTI peuvent présenter 
une dépendance en fonction de l’orientation de la fibre, dépendance particulièrement 
importante pour la FA. Aussi les auteurs, en accord avec les études précédentes, préconisent 
l’utilisation d’un nombre important de directions de diffusion afin de réduire la variabilité des 
valeurs d’intérêt (FA, MD, orientation du vecteur propre 1v
r ). Néanmoins, si le temps le 
permet, la multiplication des mesures pour chacune des directions permet également de 
réduire cette variabilité (Figure 34). 
 
 
Figure 34: Illustration de la relation entre la précision sur la détermination de la FA et le 
nombre de volumes DTI utilisés pour calculer le tenseur de diffusion.  
Le nombre de volumes correspond au nombre de mesures (scan) par direction, ou encore au 
nombre de STE. Les résultats sont présentés pour deux niveaux de coupe. (a) : cartographie de 
la FA calculée à partir de 1, 3 et 15 scans. Le calcul utilisant 15 scans étant considéré comme le 
« gold standard ». (b,c ) Résultats de la comparaison entre les cartographies de FA calculées à 
partir de 1 et 3 scans (5 cartographies par nombre de scan) et le gold standard. (b) Différence 
moyenne (∆FA),(c) écart type de la FA (σ(FA)).  D’après Landmann et al. (Landman et al. 2007) 
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Si la majorité des études prônent une augmentation de la résolution angulaire, c'est-à-dire 
du nombre de directions d’acquisition, au détriment de la répétition des mesures, cette 
approche n’est cependant pas consensuelle. 
 
Hasan et al. publient en 2001 (Hasan et al. 2001) une article montrant qu’il n’y aurait pas 
d’avantage significatif à utiliser plus de 6 directions dans la mesure où les coordonnées de ces 
6 directions sont judicieusement choisies. Dans son étude, il compare plusieurs schémas 
d’acquisition déterminés de différentes façons: soit de façon heuristique en se basant sur les 
coordonnées des arêtes et des diagonales d’un cube (6, 7, 10 et 13 directions) ; soit, en 
utilisant la géométrie de polyèdres réguliers (schémas à 6, 10, 21 et 46 directions), soit par la 
minimisation, pour un nombre de directions fixé, de l’ un des critères suivants: variance totale 
du tenseur de diffusion (somme des variances de chacun des éléments, notée MV), force 
électrostatique (MF pour « minimum force ») ou énergie d’interaction coulombienne (ME 
pour « minimum energy ») des charges électriques positionnées sur une sphère de rayon unité  
(Jones et al. 1999) ou enfin nombre de condition (MCOND) (Skare et al. 2000), obtenant 
ainsi des schémas comprenant entre 6 et 128 directions. Les données correspondantes à 
chaque jeu de directions sont simulées par la méthode Monte Carlo. L’évaluation des 
différents schémas est réalisée par comparaison des erreurs faites sur le calcul du tenseur et 
sur les mesures de l’ADC, de la FA et du vecteur propre principal (erreur définie par  l’angle 
de dispersion ς) (Figure 35). Le schéma heuristique ORTH à 6 directions engendre des erreurs 
beaucoup plus importantes que les autres schémas, la barre d’erreur associée montre une 
dépendance par rapport à l’orientation du tenseur plus importante que pour les autres 
schémas. Mis à part ORTH, l’erreur commise sur l’ADC semble indépendante du schéma 
d’acquisition. Les schémas à 6 directions (mis à part ORTH) semblent limiter l’erreur 
commise sur la FA, mais aussi sur l’angle de dispersion du vecteur propre principal 1v
r
. Ces 
incertitudes semblent augmenter avec le nombre de directions, l’écart type de cette erreur 
semble diminuer lorsque le nombre de directions augmente.   
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Figure 35: Erreurs mesurées sur l’ADC (a), la FA (b) et le vecteur propre principal (angle de 
dispersion ς) (c) en fonction du schéma d’acquisition.  
Schémas d’acquisition testés : Heuristique (ORTH, ODG), basé sur des polyèdres (Isoca), 
minimisation de l’énergie d’interaction coulombienne (ME) ou de la variance du tenseur de 
diffusion (MV). Le nombre qui suit (compris entre 6 et 48) indique le nombre de directions (sauf 
ORTH et ODG qui sont des schémas à 6 directions). D’après Hasan et al. (Hasan et al. 2001) 
 
 
D’après l’auteur, s’il est possible d’obtenir des schémas optimaux à plus de 6 directions, 
ils ne présentent aucun avantage significatif par rapport aux schémas à 6 directions. Un 
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schéma d’acquisition comprenant 6 directions judicieusement choisies, définies au moyen 
d’un icosaèdre à 6 côtés. 
Cependant, à la vue des résultats de la figure 35, nous pouvons émettre certaines réserves 
par rapport aux conclusions de Hasan. Si les erreurs moyennes faites sur les mesures semblent 
légèrement supérieures pour les résolutions angulaires les plus élevées, elles ne paraissent pas 
significativement différentes. Par contre, il apparaît clairement que l’augmentation du nombre 
de directions réduit la taille de la barre d’erreur, en particulier pour la FA et l’angle de 
dispersion du vecteur propre principal, traduisant ainsi une plus faible dépendance par rapport 
à l’orientation du tenseur. Dans la perspective d’une application en tractographie, il semble 
essentiel d’avoir une précision de mesure indépendante de l’orientation du tenseur. Par 




La majorité des études publiées s’accorde à dire qu’il est préférable d’augmenter la 
résolution angulaire d’acquisition plutôt que de multiplier les mesures pour chacune des 
directions. En effet, l’augmentation du nombre de directions permettrait d’obtenir des données 
moins sensibles au bruit, réduisant ainsi les erreurs faites sur l’ADC, la FA ainsi que 
l’orientation du vecteur principal de diffusion. De plus, cela permettrait d’obtenir une 
précision sur les mesures indépendante de l’orientation du tenseur de diffusion, condition 
indispensable à la qualité des résultats de tractographie. Si l’utilisation de plus de 30 
directions ne semble pas apporter beaucoup d’intérêt en IRM tensorielle de diffusion, les 
auteurs ne sont pas totalement d’accord sur le nombre optimal de directions à utiliser 
(Tableau 2). D’autre part, le nombre de mesures reste également un paramètre à déterminer. 
Là encore, il n’existe pas de consensus. 
 
Auteur Nombre de directions (Ndir)conseillé 
Papadakis (Papadakis et al. 2000) 18 <Ndir minimum<21 
Skare (Skare et al. 2000) >30 
Hasan (Hasan et al. 2001) 6 
Jones (Jones 2004) 30 
Landman(Landman et al. 2007) Ndir élevé (non précisé) 




5.2.1.2.2 Nombre de mesures 
 
En 1997, Xing et al. (Xing et al. 1997) publie une étude sur l’optimisation du schéma 
d’acquisition pour la mesure de l’ADC selon une seule direction. A partir de l’équation 3.1 
d’atténuation du signal, il donne l’expression du DNR en fonction du nombre de mesures 
réalisées pour l’image de référence et l’image pondérée en diffusion.  
 
Pour une mesure comprenant deux valeurs du facteur de diffusion b, la relation 3.1 




Avec )bb(ADC 12 −=ξ  
1b
 : Facteur de diffusion de l’image de référence peu pondérée en diffusion 
2b
 : Facteur de diffusion de l’image pondérée en diffusion 
1S
 : Signal de l’image de référence, peu pondérée en diffusion 
2S
 : Signal atténué de l’image pondérée en diffusion 
ADC : coefficient apparent de diffusion 
 
En tenant compte du bruit de chacun des signaux S1 et S2, qui dépend du nombre de 
mesures n1 et n2 réalisées pour b1 et b2 respectivement, il obtient, en appliquant la loi de 










où , ADCκ , sensitivité de la pondération en diffusion, vaut 

































































où )( 12 bbADC −=ξ  
1n
 : Nombre de mesures à b1 
2n
 : Nombre de mesures fortement pondérées en diffusion à b2 
S/B1 : rapport signal sur bruit de l’image de référence peu pondérée en diffusion, acquise avec 
le facteur de diffusion b1.   
 
Le DNR varie donc en fonction du rapport signal sur bruit de l’image de référence, de 
l’ADC mesuré et de l’écart entre les deux valeurs du facteur de diffusion b. Il apparaît en effet 
que l’augmentation du nombre de mesures à b1 et/ou à b2 permet d’améliorer le DNR. En 
pratique augmenter par le même facteur k le nombre d’images en b1 et en b2 permettrait 
d’améliorer le DNR d’un facteur k . Cependant, l’image pondérée en diffusion, acquise à b2 
semble avoir plus de poids au niveau du bruit que l’image de référence. Pour un temps 
d’acquisition donné, c'est-à-dire un nombre total n1 + n2 de mesures fixé, il est apparaît plus 
rentable en termes de DNR d’augmenter le nombre de mesure en b2. 
D’après Xing et al., pour les conditions d’acquisition de l’étude, il semblerait qu’il existe 
une sensibilité maximale de la pondération en diffusion pour ( ) 1,1bbADC 12 =−=ξ . 
Néanmoins, ces considérations concernent la mesure d’un seul coefficient de diffusion 
(celui de l’eau libre à température ambiante), dans un milieu isotrope, et ne peuvent donc pas 
être appliquées à l’acquisition d’un tenseur de diffusion dans un milieu anisotrope comme le 
sont les milieux biologiques. 
 
En 1999, Jones et al. (Jones et al. 1999) s’appuient sur le même formalisme pour 
optimiser le nombre de mesures dans le cas de diffusion isotrope et anisotrope. Dans le cas 
d’une diffusion isotrope et d’un très grand nombre total de mesures, le nombre de mesures à 
haute valeur de b devrait être 3.6 fois supérieur au nombre de mesures à basse valeur de b. 
Dans le cas d’une diffusion anisotrope, Jones s’intéresse tout d’abord à l’estimation de la 
trace, nécessitant uniquement l’acquisition de trois valeurs de diffusion selon trois directions 
orthogonales (Equation 3.14). 
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Dans ce cas, il cherche à exprimer et minimiser, pour chacune des trois directions, 
l’estimation de l’erreur commise sur la mesure de l’ADC. La valeur de b pour l’image de 
référence étant bien souvent proche de zéro, donc pondérée en T2, l’auteur prend 
arbitrairement b1=0 s/mm². Si on note N le nombre total de mesures, le nombre de mesures 
pondérées en diffusion pour chacune des trois directions vaut (N-n1)/3. Ainsi, l’erreur dans 






TE : temps d’écho 
T2 : temps de relaxation transversal 
S0 : signal de référence pondéré T2 
0Sσ  : erreur sur le signal de référence 
b2xx : valeur du facteur de diffusion dans la direction xx. 
N : nombre total de mesures 
n1 : nombre total de mesures faites à b1=0 s/mm². 
 
En minimisant l’équation 5.7, il apparaît que, pour chacune des directions, le rapport entre 
le nombre n2 de mesures faites à haute valeur de b (b2) et le nombre n1 de mesures faites à 
faible valeur de b (b1) devrait être de 1,87. Ainsi, pour le calcul de la trace ce rapport devrait 





= 5,61 (c'est-à-dire 3 x 1,87).  
 
Dans le même article, Jones généralise ensuite au cas du tenseur de diffusion, négligeant 
dans un premier temps l’effet de l’atténuation en T2. Dans le cas d’une acquisition à 6 






pour les six directions (= 6 x 1,89). Néanmoins, comme cela a été évoqué précédemment, 
l’augmentation de la résolution angulaire permettrait d’obtenir des données moins sensibles 
au bruit. Ainsi, l’auteur conseille de réaliser 11,3 fois plus de mesures pondérées en diffusion 
(n2) que de mesures non pondérées en diffusion (n1), tout en se limitant à une seule mesure 


































toute confusion, le nombre de directions sera noté Ndir, et ndir représentera le nombre de 
mesures pour chacune des directions, n2 indiquant toujours le nombre total de mesures à b2. 
Ainsi n2 = Ndir x ndir. 
 
Cependant, l’intensité des gradients utilisés en pratique étant limitée, l’augmentation du 
facteur de diffusion b peut nécessiter un allongement du temps d’écho, et donc un temps de 
relaxation transversale plus important. Il en résulte une atténuation du signal en T2 plus 
important et une diminution du S/B à la fois des images pondérées et non pondérées en 




n permettant de minimiser l’erreur sur la trace et la FA serait de 8,5, au lieu des 11,3 
prévus par les calculs précédents (Jones et al. 1999). 
En conclusion, pour Jones et al., pour un nombre N de mesures fixé (N= n1+ n2), le 
nombre n1 de mesures non pondérées en diffusion et le nombre n2 de mesures pondérées en 





= 8 ,5, avec une seule mesure par 








En 2005,  les travaux de Alexander et al. (Alexander et Barker 2005) vinrent compléter 
ceux de Jones et al., étudiant l’influence du nombre n1 de mesures de référence à b=0, du 
nombre ndir de directions (une seule mesure par direction, donc n2 = ndir) et du nombre total 
d’images (N= n1+ n2) sur la précision des mesures de la FA, de la trace )(Tr D du tenseur de 
diffusion mais aussi du vecteur propre principal de diffusion. De plus Alexander considère le 
cas d’une seule puis de deux populations de fibres au sein du voxel (dans le dernier cas, il 
modélise le signal au moyen de deux tenseurs). D’après les résultats des simulations, pour un 
nombre N de mesures fixé, le rapport 18,0N
N
N
n dir1 ≈=  apparaît comme un bon 









2 ≈=  (4,55 exactement, arrondi à 5 par l’auteur), légèrement inférieur à celui 
conseillé par Jones. 













3,6 Diffusion isotrope, acquisition selon une seule direction 
5,61 
Diffusion anisotrope, minimisation de l’erreur sur 
l’ADC. Acquisition selon 3 directions ( )(Tr D ), 1 seule 
mesure/direction (ndir = 1 donc n2= Ndir) 
11,3 
Mesure du tenseurD , minimisation de l’erreur sur 
l’ADC. 1 seule mesure/direction (ndir = 1 donc n2= Ndir) 
Jones 
(Jones et al. 1999) 
8,5 
Idem + prise en compte de l’atténuation en T2. 
Minimisation de l’erreur sur la FA 
Alexander 
(Alexander et Barker 2005) 
5 
Mesure du tenseurD , prise en compte de l’atténuation 
en T2. minimisation de l’erreur sur la FA, )(Tr D , 1v
r
. 
1seule mesure / direction (ndir = 1 donc n2= Ndir) 
Tableau 3: Rapport entre le nombre n1 de mesures de référence (b = 0s/mm²) et le nombre n2 de 
mesures à hautes valeurs de b.  
Noter que n2 représente le nombre de mesures pondérées en diffusion et correspond également 




Contrairement à l’étude de Jones et al., dans laquelle les critères de jugement et 
d’optimisation sont fondés uniquement sur l’ADC et la FA, celle d’ Alexander et al. tient 
compte du paramètre de direction du vecteur principal dont l’intérêt est supérieur dans une 









 pour l’acquisition des données destinées à la tractographie.   
 
En conclusion, il serait préférable, du point de vue de la précision des mesures, que le 
schéma d’acquisition regroupe les caractéristiques suivantes: 
 
 « Grand » nombre de directions uniformément réparties dans l’espace. (Ndir ↑) 
 Une seule mesure par direction (ndir = 1) 




entre le nombre de mesures non pondérées en diffusion et pondérées 




5.2.1.3 Nombre et valeurs du facteur de diffusion b 
 
Le facteur de diffusion b, fonction des paramètres de la séquence d’acquisition, permet de 




Il existe donc une relation linéaire entre le signal mesuré dans la direction k, et le facteur 
de diffusion b, dont la pente correspond à l’ADCk qui est l’ADC dans la direction k. 
 
)Sln(bADC)Sln( 0kk +−=  
 
En théorie, le calcul de l’ADC dans une direction devrait donc se faire par régression 
linéaire entre plusieurs points de mesure, acquis pour différentes valeurs du facteur de 
diffusion b, dont l’une choisie proche de 0s/mm² permettant de s’affranchir de toute 
dépendance en T1, T2 ou densité de proton. La multiplication du nombre de facteurs b 
permettrait d’améliorer la précision sur la mesure de l’ADC, moyennant cependant un 
allongement du temps d’acquisition.  
 
5.2.1.3.1 Nombre de facteurs b 
 
En 1994, Warach et al. (Warach et al. 1995) utilisèrent sept  facteurs b compris entre 0 et 
1270 s/mm² pour mesurer, à l’aide de trois directions d’acquisition, l’évolution de l’ADC 
moyen après un accident ischémique. 
 
En 2000, Melhem et al. (Melhem et al. 2000) évaluèrent, sur la base d’une acquisition à 6 
directions, l’influence du nombre et des valeurs du facteur b (0, 160, 320, 480, 640, 800 
s/mm²) sur les mesures de l’ADC et de la FA dans différentes régions du cerveau. Dans le cas 
de schémas d’acquisition à deux valeurs de b (b1 maintenu à 0 s/mm² et b2 variable), la FA 
semble constante alors que l’ADC dépend de la valeur de b2. De plus, les écarts types de ces 
deux paramètres diminuent lorsque b2 augmente. Le nombre de valeurs de b utilisées ne paraît 











schéma comprenant 2 valeurs très éloignées de b (b=0 et b=800 s/mm²) donnerait un écart 
type de la FA inférieur à tous les autres schémas utilisant plus de deux b (Melhem et al. 
2000). 
 
En 2001, Le Bihan et al. (Le Bihan et al. 2001) précisent que si le temps le permet, la loi 
de combinaison des erreurs montre qu’il est plus avantageux de se limiter à deux valeurs de b 
et donc de multiplier le nombre de mesures n1 et n2, que d’augmenter le nombre de facteur de 
diffusion b. 
 
L’utilisation de 2 facteurs de diffusion permet donc de fournir des résultats d’ADC et de 
FA fiables, tout en limitant le temps d’acquisition. De plus, l’augmentation de b2 permettrait 
de diminuer l’incertitude sur les mesures de l’ADC et de la FA. Les valeurs des deux facteurs 
de diffusion semblent donc être des paramètres importants pour la précision des mesures. 
 
5.2.1.3.2 Valeurs de b1 et b2 
 
Dans le cas de b1 proche de 0 s/mm², la contribution des mouvements incohérents intra 
voxel (IVIM) comme la perfusion tissulaire et la microcirculation contribuent au signal et 
engendrent, dans le cas de schémas comprenant deux valeurs de b, une légère surévaluation 
de l’ADC, d’autant plus grande que b2 est faible (Melhem et al. 2000). Une solution pour 
réduire ce phénomène serait de choisir un b1≠ 0 s/mm², idéalement > 100 s/mm² voire même 
300 pour supprimer totalement la contamination du signal par les IVIM (Le Bihan et al. 1991; 
Norris 2001). Cependant en pratique, mis à part quelques études comme celle menée par 
Stieltjes et al. dans laquelle b1= 33s/mm² (Stieltjes et al. 2001), très peu d’équipes utilisent un 
b1≠ 0 s/mm² car cela à pour conséquence d’allonger le temps d’acquisition. En effet, une seule 
acquisition à b1= 0 s/mm², non pondérée en diffusion peut servir de signal de référence pour le 
calcul de l’ADC selon n’importe quelle direction d’acquisition. Par contre lorsque b1≠ 0 
s/mm², l’image de référence est pondérée en diffusion et il est alors nécessaire de faire une 
acquisition à b1 pour chacune des directions d’acquisition, augmentant ainsi le nombre total 
d’images. Il est donc préférable d’augmenter la valeur de b2. 
Aussi plusieurs études réalisées à 1,5T, dont celles de Xing et al. , d’Armitage et al. et  de 
Le Bihan et al (Xing et al. 1997; Armitage et Bastin 2001; Le Bihan et al. 2001) ont essayées 
de déterminer la valeur optimale de l’écart )bb(b 12 −=∆ . 
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En 1997, Xing et al. (Xing et al. 1997) trouvent que les facteurs de diffusion satisfaisant la 
relation )bb(ADC 12 − = 1.1 permettent de maximiser le DNR et donc d’optimiser le calcul 
de l’ADC des tissus cérébraux. L’ADC de ces tissus étant compris entre 0,65x10-3 et 0,85x 
10-3 s/mm², cela correspond à un b∆ d’environ 1350 s/mm². 
 
En 2001, Armitage et al. (Armitage et Bastin 2001) établissent  à 900 s/mm² le b∆ optimal 
permettant d’obtenir un DNR convenable (>20) en un minimum de temps (valeur calculée 
pour une seule acquisition b1 et une seule acquisition pour chacune des 6 directions). D’après 
l’auteur, il serait possible d’utiliser une autre valeur de b∆ , moyennant un nombre plus 
important de mesures.  
 
En 2001, Le Bihan et al. (Le Bihan et al. 2001) estiment que la précision sur la 
détermination de l’ADC est maximale pour b∆ compris entre 1000 et 1500 s/mm². 
 
Le tableau 4 récapitule les b∆ optimaux conseillés dans la littérature. 
 
Auteur b∆ optimal 
Xing (Xing et al. 1997) ~1350 s/mm² 
Armitage (Armitage et Bastin 2001) 900 s/mm² 
Le Bihan (Le Bihan et al. 2001) [1000 ; 1500] s/mm² 
Tableau 4:  b∆ optimaux conseillés dans la littérature 
 
 
La littérature s’accorde donc à dire qu’il est suffisant d’utiliser deux valeurs de b pour 
obtenir des résultats d’ADC et de FA fiables, b1 pouvant être pris égal à 0 à condition que 
b∆ soit suffisamment important, c'est-à-dire compris entre 900 et 1500 s/mm². 
Historiquement, les premières applications de l’imagerie de diffusion à l’AVC ischémique 
utilisèrent b2 = 1000 s/mm². Depuis, cette valeur est restée une valeur de référence en 
imagerie de diffusion et de tenseur de diffusion. 
5.2.1.4 Imagerie Parallèle: Facteur de réduction  
 
Les techniques d’acquisition parallèle combinent les signaux de plusieurs éléments 
d’antennes en réseau phasé afin de reconstruire l’image, avec pour objectif principal 
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d’accélérer l’acquisition  et ainsi diminuer le temps d’une séquence d’un facteur de 
réduction noté R. (Annexe 2).  
Cependant, cette réduction du temps d’acquisition s’accompagne d’une diminution du S/B 









 est le rapport signal sur bruit de l’image acquise en imagerie 
conventionnelle. 
g: facteur géométrique, dépendant principalement de l’agencement et la géométrie des 
éléments de l’antenne. 
R: Facteur de réduction (= facteur d’accélération de la séquence) 
 
Il faut donc trouver un équilibre entre le gain de temps et la baisse de qualité de l’image. Il 
semblerait qu’un facteur de réduction (R) égal à 2 soit le meilleurs compromis dans le cas 
d’une antenne comprenant 8 éléments pour un champ à 1,5T (Bammer et al. 2001) 
 
5.2.2 Facteurs non contrôlables lors de l’acquisition: artefacts 
 
Les examens IRM sont relativement longs, il est donc impossible au patient de rester 
totalement immobile, ce qui provoque des artéfacts dits de mouvement sur les images. De 
plus, les séquences EPI sont sensibles aux artefacts de déplacement chimique, de 
susceptibilité magnétique et en particulier aux distorsions géométriques induites par les 
courants de Foucault (§ 3.2.2 et Annexe 1). En imagerie tensorielle de diffusion, les artefacts 
dus aux courants de Foucault sont particulièrement gênants car ils introduisent pour chacune 
des images une déformation différente, liée aux gradients de champ magnétique. Lorsque les 
informations des différentes images sont utilisées pour le calcul du tenseur de diffusion, ces 
distorsions peuvent engendrer des erreurs qui se répercuteront donc sur les résultats de la 






néanmoins possible de les réduire soit en choisissant des paramètres d’acquisition soit en les 
corrigeant par des post-traitements adéquats. 
Ainsi, lors de l’acquisition, l’utilisation associée de l’EPI et de l’imagerie parallèle permet 
de réduire le temps d’acquisition et donc les artéfacts de mouvements. De plus, le facteur de 
réduction permet de diminuer le TE effectif, ayant pour effet la réduction des différents 
artéfacts constatés en EPI (Bammer et al. 2001). 
 
Il est également possible de corriger ces artéfacts a posteriori, au moyen d’algorithmes 
comme par exemple celui développé par Mangin et al. en 2002 (Mangin et al. 2002). Dans ce 
cas, il utilise la maximisation de l’information mutuelle afin d’estimer les trois paramètres 
(cisaillement, translation, homothétie) issus d’un modèle de distorsion géométrique déduit du 
principe de l’acquisition. 
5.3 Conclusion  
 
D’après la littérature, il serait préférable, du point de vue de la précision des mesures, que 
le schéma d’acquisition regroupe les caractéristiques suivantes: 
 « Grand » nombre de directions uniformément réparties dans l’espace. 
 Une seule mesure par direction  





entre le nombre de mesures non pondérées en diffusion et 
pondérées en diffusion proche de 5. 
 Deux valeurs de facteurs de diffusion b : b1 pouvant être pris égal à zéro dans la 
mesure où b2 appartient à l’intervalle [900 s/mm² ; 1500 s/mm²]. 
























Chapitre 6 Optimisation des paramètres 
d’acquisition 
 
Le choix des paramètres d’acquisition est primordial pour obtenir des images DTI de 
bonne qualité et, par suite, pour la tractographie cérébrale. L’optimisation de ces paramètres a 
fait l’objet de plusieurs études. Leurs conclusions quant au nombre de directions semblent 
converger vers une augmentation de ce nombre (Ndir) avec une seule mesure par direction (ndir 
=1), sans pour autant être en accord sur le nombre exact de directions d’acquisition à 
appliquer. Le nombre et les valeurs des facteurs de diffusion (b1 et b2) semblent quant à eux 
bien définis. Cependant, concernant le nombre de mesures à b1 et b2, les résultats sont assez 
disparates. Le choix des paramètres d’acquisition est donc relativement complexe.  
De plus, ces résultats sont pour la grande majorité issus de simulations informatiques 
éventuellement complétées, voire même uniquement illustrées, par un nombre très limité de 
mesures expérimentales. En routine, le choix de Ndir est souvent limité et leurs coordonnées 
fixées par les constructeurs. Par conséquent, plusieurs questions se posent : Les résultats de 
ces études sont ils applicables en pratique clinique ? En pratique, comment choisir les 
paramètres d’acquisition ? 
 
L’objectif de ce travail de thèse a été dans un premier temps de déterminer l’influence des 
paramètres d’acquisition sur la qualité des images DTI, en termes de DNR, afin de pouvoir 
choisir les paramètres d’acquisition adaptés aux contraintes, principalement de temps, d’une 
application en routine clinique. Aussi, nous avons arbitrairement fixé à 10 minutes le temps 
d’acquisition maximum d’une séquence pour un patient. Contrairement aux études 
précédemment citées, cette étude est principalement expérimentale, basée sur des acquisitions 
sur fantômes physiques homogènes. Nous avons fait varier les paramètres suivants: résolution 
spatiale, résolution angulaire et nombres n1 et n2 de mesures réalisées à b1 et b2 
respectivement.  
 
Ce travail s’est déroulé en trois étapes: 
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 La première étape a consisté à déterminer sur fantôme d’eau, la résolution spatiale 
maximale permettant d’obtenir en moins de 10 minutes une qualité image suffisante 
pour la tractographie cérébrale; c'est-à-dire permettant d’obtenir un DNR supérieur ou 
égal à 50. En comparant plusieurs schémas d’acquisition, notre objectif visait à 
déterminer le schéma le plus performant. Les mesures ont été effectuées pour chacune 
des 3 résolutions angulaires disponibles sur notre imageur (6, 15 et 32 directions 







 Une fois la dimension des voxels fixée, nous avons fait varier indépendamment et sur 
un large intervalle les paramètres suivants: nombre n1 de mesures à b1, le nombre ndir 
de mesures pour chacune des directions, ainsi que le nombre Ndir de directions.  
 
 La troisième étape consiste en une généralisation de nos résultats à d’autres 
coefficients de diffusion que celui de l’eau libre, au moyen de fantômes de diverses 
compositions. 
 
Les paramètres utilisés pour l’étude sur les sujets sains ont été fixés à partir de l’étude sur 
fantôme d’eau. 
 
6.1 Détermination de la résolution spatiale 
 
En imagerie tensorielle de diffusion, nous avons vu que l’utilisation de voxels isotropes 
est la seule façon de s’assurer que la précision de la tractographie soit indépendante de la 
direction de la fibre (Basser et al. 2000). Diminuer la dimension du voxel permet de réduire 
l’effet de volume partiel mais engendre une perte de signal. Il est donc nécessaire de trouver 
un compromis entre dimension du voxel et S/B. 
 
L’objectif de ce travail a donc été de déterminer le voxel cubique de la plus petite 
dimension permettant d’obtenir une qualité image suffisamment élevée pour une utilisation en 
tractographie cérébrale. Comme conseillé dans la littérature, nous avons mesuré le rapport 
diffusion sur bruit (DNR) et sélectionné uniquement les images dont le DNR dépasse 50. 
Cette étude s’est déroulée en deux temps: nous avons tout d’abord effectué un balayage des 
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dimensions de voxels habituellement utilisées dans la littérature et éliminé les cas ne 
satisfaisant pas au critère de qualité image. Nous avons ensuite focalisé et complété notre 
étude sur les dimensions de voxels sélectionnées afin de les comparer plus précisément. 
Par ailleurs, les différents schémas d’acquisition ont été comparés dans l’objectif de 
déterminer le schéma le plus performant. 
6.1.1 Matériels et méthodes 
6.1.1.1 Matériels 
 
L’ensemble des acquisitions a été réalisé au moyen d’un imageur 1.5 T (Intera, Philips 
Medical System). Une antenne crâne SENSE, composée de huit éléments, a été utilisée pour 
la réception du signal RMN, l’impulsion RF étant émise par l’antenne corps. En début 
d’examen, le profil de sensibilité des différents éléments de l’antenne est obtenu en faisant le 
rapport entre deux images : la première image acquise en utilisant l’antenne corps utilisée 
comme antenne émettrice/réceptrice, la seconde en utilisant l’antenne corps comme émettrice 
et l’antenne crâne SENSE comme antenne réceptrice. 
Dans cette partie, les acquisitions ont été réalisées sur fantôme cylindrique de type 
« crâne » fourni par le constructeur et rempli d’une solution aqueuse contenant du CuSO4. 
 
6.1.1.2 Paramètres d’acquisition fixés 
 
En accord avec la littérature, nous avons utilisé 2 facteurs de diffusion dont les valeurs ont 
été fixées de la façon suivante : b1=0 s/mm² et b2=1000 s/mm². De même, le facteur de 
réduction SENSE (R) a été fixé à 2. Dans la perspective d’une application en routine clinique, 
le temps d’acquisition maximum que nous nous sommes fixé est de 10 minutes. 
 
6.1.1.3 Paramètres d’acquisition variables 
 
L’épaisseur et le nombre de coupes jointives, la taille du FOV et la matrice d’acquisition 
ont été ajustés afin d’obtenir les cinq différentes dimensions de voxels cubiques: 1,9 mm, 2,2 
mm, 2,5 mm, 2,8 mm et 3mm de côté. Ces valeurs correspondent aux valeurs communément 
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utilisées dans la littérature. Pour chaque taille de voxel, le nombre de coupes axiales a été 
choisi de manière à couvrir l’ensemble du cerveau, c'est-à-dire 105 mm environ (valeur 
moyenne constatée dans la littérature).  Pour chaque dimension de voxel, le TE a été choisi le 
plus court possible afin d’obtenir le signal le plus élevé possible. L’option « shortest » 
concernant le choix du TR permet d’obtenir automatiquement le TR le plus court possible. 








coupes TE (ms) 
1,9 x 1,9 x 1,9 245 128 x 128 55 87 
2,2 x 2,2 x 2,2 245 112 x 112 50 86 
2,5 x 2,5 x 2,5 245 96 x 96 45 84 
2,8 x 2,8 x 2,8 270 96 x 96 40 84 
3 x 3 x 3 240 80 x 80 40 83 
Tableau 5: Valeurs des paramètres d’acquisition pour chaque dimension de voxel 
 
Nous avons considéré les trois jeux de directions d’acquisition disponibles sur l’imageur: 
6, 15 et 32 directions, dont les directions sont fixées par le constructeur. Pour chaque jeu de 
directions, nous avons établi les trois schémas d’acquisition suivants (Tableau 6): 
 
 Schéma A: Le rapport entre le nombre total n2 d’images acquises à b = 1000 s/mm² et 
le nombre n





 est pris égal à 5, et une seule mesure 
par direction d’acquisition: ndir = 1, selon les recommandation de Alexander et al. 












 est encore fixé à 5, mais le nombre ndir de mesures par 
direction d’acquisition est choisi de manière à ce que le temps d’acquisition n’excède 
pas les 10 minutes.  
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 Schéma C : Schéma conventionnel avec autant de mesure à b=0 s/mm² que de mesures 
pour chacune des directions, c'est-à-dire n1 = ndir.  
 
 




d’acquisition Condition Ndir n1 ndir n2 N = n1+ n2 
6 2 1 6 8 
15 3 1 15 18 A 1
2
n
n 5=  
ndir = 1 32 6 1 32 38 
6 8 7 42 50 





32 12 2 64 76 
6 10 10 60 70 
15 4 4 60 64 C n1 = ndir 
32 2 2 64 66 
Tableau 6: Détail des trois schémas d’acquisition (A, B et C) en fonction du nombre Ndir de 
directions.   
Sont précisés le nombre n1 d’acquisitions à b1 = 0 s/mm², le nombre ndir de mesures pour 
chacune des directions d’acquisition, le nombre n2 (n2 = ndir x Ndir) d’acquisitions à b2=1000 




Dans un premier temps, l’ensemble des schémas d’acquisition a été acquis une seule fois. 
Après sélection, d’après les premiers résultats, des dimensions de voxel les plus appropriées, 
nous avons renouvelé les acquisitions. Les schémas d’acquisition sélectionnés ont été 
reproduits 6 fois afin d’améliorer la statistique des résultats.  
 
 
6.1.1.5 Calcul du tenseur de diffusion 
 
Les calculs du tenseur de diffusion et des images de diffusion moyennes ont été réalisés au 
moyen d’un algorithme développé dans le cadre de ce travail de thèse. Pour ce faire, un 
masque a été appliqué à l’ensemble des images afin de restreindre la zone de calcul aux 
limites du fantôme. Le tenseur a été obtenu grâce à l’utilisation du pseudo inverse de Penrose. 





6.1.1.6 Mesure du DNR   
 
La mesure de DNR a été effectuée avec le logiciel MRIcro version 1.4 (Chris Rorden 
www.mricro.com). Nous avons tracé manuellement sur chaque volume une région d’intérêt 
(ROI) circulaire contenant environ 2500 voxels. Cette dernière était placée au centre de la 
coupe afin d’éviter des effets de bord. Le DNR de la ROI, correspondant au rapport signal sur 
bruit des images de diffusion moyenne, est automatiquement calculé par le logiciel. Afin 
d’améliorer les statistiques, nous avons réalisé cette opération sur 4 coupes successives, 
situées au milieu du fantôme cylindrique. Le DNR final correspond à la moyenne des DNR 
obtenus pour chacune des 4 coupes.  
 
6.1.1.7 Evaluation de la performance d’un schéma d’acquisition 
 
Nous avons défini la performance d’un schéma d’acquisition comme sa capacité à fournir 
un DNR élevé pour le temps d’acquisition le plus court possible. 
Le S/B d’une image (Equation 5.1) varie proportionnellement avec la racine carré du 
temps d’acquisition (tacq = Nex x TR x Nph). Ainsi, nous avons défini la performance d’un 





tacq : temps d’acquisition exprimé en secondes. 
 
Nous estimons que plus cet indice est élevé, plus la séquence est performante. 
6.1.2 Résultats   
 






L’utilisation de voxels cubiques de 1,9 mm de côté ne permet pas d’obtenir un DNR de 50 
dans le cas à 6 directions, et ce quel que soit le schéma d’acquisition. Dans tous les autres cas 
et quel que soit le nombre de directions, au moins un des schémas permet de dépasser ce seuil.  
Notre objectif étant d’obtenir la meilleure résolution spatiale possible tout en satisfaisant 
au critère de qualité image, nous avons focalisé et développé notre étude sur les voxels de 2,2 
et 2,5 mm de côté. Afin d’améliorer la statistique des résultats, chaque séquence à été acquise 
6 fois. Nous avons donc dans chaque cas, 6 volumes d’images acquis exactement dans les 
mêmes conditions. La mesure du DNR a été réalisée dans les mêmes conditions. 
Les résultats de cette deuxième expérience sont présentés dans le tableau 8.  
 
 
Le voxel cubique de 2,2 mm de côté permet d’obtenir des DNR > 50, quel que soit le 
nombre de directions utilisé, uniquement si on utilise les schémas B et C. Il en est de même 
dans le cas de voxels de 2,5 mm de côté. Puisque ces deux tailles de voxel permettent 
d’atteindre un DNR de 50, et afin de limiter l’effet de volume partiel, nous allons donc utiliser 
le plus petit des deux, soit le voxel de 2.2 mm de côté. 
 
 
Les résultats obtenus avec le schéma A, qui est une application stricte des 
recommandations décrites par Alexander et al. (Alexander et Barker 2005) dans la littérature, 
ne permettent pas d’obtenir une qualité image suffisante. Cette étude suppose en effet 
l’utilisation d’un grand nombre de directions et les résultats ne sont pas valables dans le cas 
d’un imageur classique utilisé en clinique, proposant peu de directions. En effet, dans le cas 
de 6 directions, le temps d’acquisition correspondant n’excède pas la minute, ce qui est bien 
évidemment insuffisant pour l’obtention d’un S/B correct en imagerie tensorielle de diffusion. 
Le schéma d’acquisition A ne sera donc pas utilisé par la suite. 
 
 A B C  A B C  A B C 
Voxel 1,9 1,9 1,9  1,9 1,9 1,9  1,9 1,9 1,9 
Ndir 6 6 6  15 15 15  32 32 32 
n1 2 8 8  3 9 4  6 12 2 
ndir 1 7 8  1 3 4  1 2 2 
n2 6 42 48  15 45 60  32 64 64 
durée 01:16 07:22 08:33  02:44 08:16 09:59  05:25 11:50 10:18 
DNR 12,5 36,8 37,3  31,1 50,0 61,1  21,8 43,4 49,2 
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 A B C  A B C  A B C 
Voxel 2,2 2,2 2,2  2,2 2,2 2,2  2,2 2,2 2,2 
Ndir 6 6 6  15 15 15  32 32 32 
n1 2 8 10  3 9 4  6 12 2 
ndir 1 7 10  1 3 4  1 2 2 
n2 6 42 60  15 45 60  32 64 64 
durée 01:06 06:09 09:31  02:25 06:47 08:20  04:42 09:59 08:41 
DNR 16,9 50,6 56,1  37,6 67,1 69,9  55,6 78,9 71,7 
            
 A B C  A B C  A B C 
Voxel 2,5 2,5 2,5  2,5 2,5 2,5  2,5 2,5 2,5 
Ndir 6 6 6  15 15 15  32 32 32 
n1 2 8 12  3 9 5  6 12 2 
ndir 1 7 12  1 3 5  1 2 2 
n2 6 42 72  15 45 75  32 64 64 
durée 00:58 05:00 09:35  02:06 05:54 09:06  04:09 08:25 07:19 
DNR 26,3 66,6 70,7  55,2 102,7 102,3  76,7 114,0 103,3 
            
 A B C  A B C  A B C 
Voxel 2,8 2,8 2,8  2,8 2,8 2,8  2,8 2,8 2,8 
Ndir 6 6 6  15 15 15  32 32 32 
n1 2 8 14  3 9 6  6 12 3 
ndir 1 7 14  1 3 6  1 2 3 
n2 6 42 84  15 45 90  32 64 96 
durée 00:50 04:42 09:37  01:50 05:10 09:22  03:38 07:10 09:51 
DNR 31,9 82,0 96,6  73,8 121,8 123,7  97,3 133,8 107,7 
            
 A B C  A B C  A B C 
Voxel 3 3 3  3 3 3  3 3 3 
Ndir 6 6 6  15 15 15  31 31 32 
n1 2 8 14  3 9 6  6 12 3 
ndir 1 7 14  1 3 6  1 2 3 
n2 6 42 84  15 45 90  32 64 96 
durée 00:50 04:40 09:15  01:48 05:09 09:06  03:35 07:06 09:35 
DNR 35,9 93,0 X  80,4 135,4 64,8  112,1 163,3 107,9 
 
Tableau 7: DNR en fonction des paramètres d’acquisition.  
Dimension du voxel cubique (mm), nombre Ndir de directions d’acquisition, nombre n1 de 
mesures à b1=0 s/mm², nombre ndir de mesures dans chaque direction. Les résultats issus 
d’images artéfactées sont représentés en jaune, dans un cas la mesure n’a pu être effectuée 
correctement (marquée par un « X »). Les résultats ne satisfaisant pas la condition DNR > 50 








A B C A B C A B C 
Voxel 2,2 2,2 2,2 2,2 2,2 2,2 2,2 2,2 2,2 
Ndir 6 6 6 15 15 15 32 32 32 
n1 2 8 10 3 9 4 6 12 2 
ndir 1 7 10 1 3 4 1 2 2 
n2 6 42 60 15 45 60 32 64 64 
tacq (min:sec) 01:06 06:09 09:31 02:25 06:47 08:20 04:42 09:59 08:41 
tacq (s) 66 369 571 145 407 500 282 599 521 
DNR1 17,3 49,4 57,2 38,5 68,6 74,5 57,5 79,4 74,4 
DNR2 18,5 50,9 60,7 40,7 70,2 76,4 58,7 86,3 73,5 
DNR3 17,5 50,7 57,8 39,5 72,7 79,3 59,9 82,8 74,9 
DNR4 17,5 49,5 57,3 40,1 68,9 73,2 60,1 80,3 71,0 
DNR5 18,2 49,8 57,7 40,1 71,4 74,1 58,0 81,7 69,5 
DNR6 18,9 50,7 59,2 41,8 73,2 81,3 57,8 82,7 71,1 
DNR 18,0 50,2 58,3 40,1 70,8 76,5 58,7 82,2 72,4 
Performance 2,21 2,61 2,44 3,33 3,51 3,42 3,49 3,36 3,17 
 
         
 
A B C A B C A B C 
Voxel 2,5 2,5 2,5 2,5 2,5 2,5 2,5 2,5 2,5 
Ndir 6 6 6 15 15 15 32 32 32 
n1 2 8 12 3 9 5 6 12 2 
ndir 1 7 12 1 3 5 1 2 2 
n2 6 42 60 15 45 60 32 64 64 
tacq (min:sec) 00:58 05:00 09:35 02:06 05:54 09:06 04:09 08:25 07:19 
tacq (s) 58 300 575 126 354 546 249 505 439 
DNR1 26,4 66,8 66,5 53,1 100,2 106,6 82,5 110,8 107,8 
DNR2 27,0 74,9 73,9 60,6 109,5 123,8 87,5 112,7 106,0 
DNR3 27,0 74,2 91,0 61,8 99,7 131,1 84,7 121,3 103,7 
DNR4 27,9 67,8 89,3 59,9 100,4 107,3 80,8 106,7 102,5 
DNR5 26,5 67,8 84,2 56,4 96,0 113,8 80,7 104,2 97,5 
DNR6 28,8 72,1 48,7 58,1 106,4 110,5 81,7 115,8 95,7 
DNR 27,3 70,6 75,6 58,3 102,0 115,5 83,0 111,9 102,2 
Performance 3,58 4,08 3,15 5,19 5,42 4,94 5,26 4,98 4,88 
 
Tableau 8: DNR moyen et performance moyenne en fonction des paramètres d’acquisition.  
Dimension du voxel cubique (mm), nombre Ndir de directions d’acquisition, le nombre n1 de 
mesures à b1=0 s/mm², le nombre ndir de mesures dans chaque direction. Les résultats issus 
d’images artéfactées sont représentés en jaune; Les résultats ne satisfaisant pas la condition 
DNR > 50 sont présentés en orange ; Les performances des schémas B et C que nous avons 
comparés sont présentés en bleu. Le schéma B est plus performant que le schéma C.   
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Enfin, nous avons calculé les performances respectives des schémas d’acquisition B et C 
afin d’essayer de les différencier. Il apparaît que le schéma d’acquisition B est plus 




Dans cette première étape, nous avons cherché le meilleur compromis entre DNR et 
résolution spatiale, afin de réduire l’effet de volume partiel sans pour autant perdre en qualité 
image. L’utilisation de voxels isotropes de 2,2 mm de côté permettrait donc d’atteindre une 
résolution spatiale satisfaisante, tout en assurant des informations sur l’anisotropie de 
diffusion indépendantes du bruit et dont la précision ne dépend pas de l’orientation des fibres. 
Par la suite, cette dimension de voxels a été utilisée pour l’ensemble des acquisitions réalisées 
dans le cadre de ce travail, aussi bien sur fantôme physique que sur le sujet sain.  
Enfin, l’étude de la performance des différents schémas d’acquisition a permis de mettre 
en évidence un avantage pour le schéma B. Nous l’avons donc choisi pour l’étude menée chez 
des sujets sains. 
 
 
6.2 Influence des paramètres d’acquisition sur la qualité image : 
étude sur fantôme homogène d’eau 
 
 
L’objectif de cette deuxième partie a été de déterminer l’influence des paramètres 
d’acquisition sur la qualité des images DTI pour la tractographie cérébrale et ainsi répondre à 
la question suivante: Pour un temps d’acquisition fixé, comment choisir les différents 
paramètres de l’acquisition afin d’obtenir la meilleure qualité image pour la tractographie ? 
Notre travail a donc consisté en l’exploration systématique des principaux paramètres 
d’acquisition afin d’évaluer leur influence sur la valeur DNR, la valeur et l’écart type de la 
diffusion moyenne. La mesure de ces paramètres a été automatisée au moyen d’un logiciel 




6.2.1 Matériels et méthodes 
6.2.1.1 Matériels 
 
Le matériel utilisé est strictement identique à celui de l’étude précédente. 
6.2.1.2 Paramètres d’acquisition fixés 
 
Comme pour les acquisitions précédentes, nous avons utilisés 2 facteurs de diffusion 
(b1=0 s/mm² et b2=1000 s/mm²)  ainsi qu’un facteur de réduction SENSE (R) égal à 2. 
Conformément aux résultats obtenus, la dimension des voxels cubiques a été fixé à 2,2 x 
2,2 x 2,2 mm3 (~10,65 mm3). Les paramètres d’acquisition ont donc été choisis de la façon 
suivante: FOV = 245 mm, matrice d’acquisition de 112 x 112, TE = 86 ms. Le nombre de 
coupes a été fixé à 10, permettant ainsi l’obtention d’un volume suffisamment important pour 
la mesure du DNR.  
 
6.2.1.3 Paramètres d’acquisition variables 
Nous avons considéré les trois jeux de directions d’acquisition disponibles sur l’imageur: 
6, 15 et 32 directions, selon les directions définies par le constructeur.  
Pour chaque jeu de directions, nous avons fait varier n1 (nombre de mesures à b= 0 s/mm²) 
et ndir (nombre de mesure pour chaque direction) entre 1 et 15. Nous avons testé tous les 
couples (n1, ndir) pour [ ]15;11 ∈n  et [ ]15;1∈dirn , soit 225 coupes (n1, ndir) par jeu de 
directions, ce qui correspond à 3 x 255 = 675 configurations possibles. 
6.2.1.4 Obtention de la base de données 
Pour des raisons évidentes de disponibilité de l’imageur et de temps d’acquisition, il est 
impossible de réaliser un tel nombre de mesures. Nous avons donc choisi d’acquérir une base 
de données contenant uniquement des volumes d’images avec n1 = 1 et ndir = 1, et de 
moyenner a posteriori les données afin d’obtenir les différents couples (n1, ndir) désirés.  
 
La base de données a été réalisée de la façon suivante (Figure 36): 
 20 acquisitions « uniques » à 6 directions 
 20 acquisitions « uniques » à 15 directions 
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 20 acquisitions « uniques » à 32 directions 
 
Pour chaque jeu de directions, nous disposons donc de 20 volumes d’images à b=0 s/mm² 
et 20 volumes d’images pondérées en diffusion (contenant les données acquises selon chaque 
directions) pour n1 = 1 et ndir = 1. Cet ensemble constitue une base de données dans laquelle 
nous avons réalisé un tirage aléatoire sans remise et moyenné les volumes d’images afin 
d’obtenir les différents couples (n1, ndir). Afin d’améliorer la statistique des résultats, pour n1 
et ndir  fixés, 15 couples (n1, ndir) ont été générés. 
Nous obtenons donc 675 configurations possibles (225 par jeu de directions), répétées 









Par souci de clarté, voici un exemple concret: 
 
Nous nous plaçons à 15 directions et souhaitons étudier le cas d’une acquisition avec n1= 
3 (3 mesures à b1 = 0 s/mm²) et ndir = 4 (4 mesures par direction). 
La base de données est constituée par:  
 20 volumes d’images b1 = 0 s/mm²  numérotés : B1, B2, B3, B4, B5….B20 




Le premier couple (n1, ndir) = (2,5) peut être obtenu de plusieurs façons: 
 
 n1 = 2 : il suffit de moyenner 2 volumes d’images tirés au sort parmi les 20 disponibles 
dans la base de données. En renouvelant 15 fois le tirage aléatoire de deux volumes 
d’images parmi 20, on peut donc obtenir les 15 volumes d’images différents 
correspondants à n1 = 2.  
 
 ndir = 4 : il suffit de moyenner 4 volumes d’images tirés au sort parmi les 20 
disponibles dans la base de données. En renouvelant 15 fois le tirage aléatoire de 
quatre volumes d’images parmi 20, on peut donc obtenir les 15 volumes d’images 
différents correspondants à n1 = 2.  
 
6.2.1.5 Choix des volumes d’images à moyenner 
 
Nous avons vu que le choix des volumes à moyenner se faisait par tirage aléatoire sans 
remise dans la base de données. En réalité, nous avons calculé toutes les combinaisons 
possibles de X chiffres parmi 20 et ce pour X compris entre 1 et 15. Chaque chiffre (ex: 7) de 
la combinaison correspond au numéro d’un volume d’image à prendre en compte pour le 
moyennage (B7 s’il il s’agit d’un moyennage à b = 0 s/mm², V7 si il s’agit d’un moyennage à 
b=1000s/mm²). Ainsi, dans le cas de n1 volumes à moyenner, il suffit de procéder à un tirage 
aléatoire d’une des combinaisons précédemment calculées de n1 chiffres parmi 20, pour 
obtenir les numéros des volumes à moyenner.  
Pour obtenir les 15 volumes à n1 fixé (respectivement ndir), il suffit de réaliser un tirage 
aléatoire sans remise de 15 combinaisons parmi toutes les combinaisons possibles de n1 
(respectivement ndir) images parmi 20. 
 
6.2.1.6 Moyennage des volumes  
 
D’après les informations fournies par le constructeur de l’imageur, le calcul des images 
lorsque X mesures sont effectuées est équivalent à un moyennage « classique » voxel à voxel, 
réalisé a posteriori à partir des X images acquises avec une seule mesure.  
 
 123 
6.2.1.7 Calcul du tenseur  
 
Les calculs du tenseur de diffusion et des images de diffusion moyenne ont été réalisés de 
manière strictement identique à celle décrite précédemment (§ 6.1.1.5). 
 
6.2.1.8 Mesure des paramètres 
 
Compte tenu du nombre de données à analyser, la mesure des différents paramètres a été 
automatisée et intégrée dans un script développé sous Matlab 6.5. A partir d’un volume, nous 
avons défini manuellement, au centre de 8 des 10 coupes réalisées (nous avons pris en compte 
les coupes centrales uniquement) une région d’intérêt (ROI) circulaire contenant environ 2500 
voxels, en évitant d’inclure les bords du fantôme. Ce même masque a été automatiquement 
appliqué à l’ensemble des volumes moyennés avant le calcul des données pertinentes: valeur 
du DNR, valeur et écart type de la diffusion moyenne,  FA, S/B image b=0 s/mm², S/B des 
images de diffusion. 
 




Les résultats obtenus ont été séparés en deux tableaux (Figure 37): 
 
 un premier tableau (Tableau Complet) contenant l’ensemble des valeurs, c'est-à-dire 
les mesures de chacun des 15 volumes pour chacun des 225 couples (n1,ndir), soit un 
tableau de 3375 lignes (15 lignes par couple (n1, ndir)) pour chaque jeu de directions 
(6, 15 et 32) 
 un deuxième tableau (Tableau Moyen) contenant pour chacun des 225 couples 
(n1,ndir), les valeurs moyennes sur les 15 volumes, soit un tableau de 225 lignes pour 
chaque jeu de directions (6, 15, 32). 
 
 



























S/B0 est le rapport signal sur bruit de l’image non pondérée en diffusion. 
S/B1…S/B6 est le rapport signal sur bruit des images pondérées en diffusion selon les six 
directions.  
 
Ces tableaux de données, trop importants, n’ont pas été inclus dans ce manuscrit. 
 
 




6.2.2.1 Influence du nombre de mesures sur la valeur du DNR 
 
L’influence du nombre n1 de mesures à b= 0 s/mm² et du nombre ndir de mesures à b = 
































































































Figure 38: Influence du nombre ndir de mesures par direction et n1 de mesures par direction sur 
le DNR pour 6, 15 et 32 directions (ndir en abscisse). 
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Figure 39: Influence du nombre ndir de mesures par direction et n1 de mesures par direction sur 





Le DNR augmente lorsqu’on augmente le nombre ndir de mesures par direction de 1 à 15, 
et ce quel que soit le schéma d’acquisition (Tableau 9). Par ailleurs, le nombre n1 de mesures 
à b=0 s/mm² ne semble avoir qu’une influence minime sur le DNR, en particulier pour Ndir = 6 
(Tableau 10). 
 
Variation DNR 6 directions 15 directions 32 directions 
moyenne + 276 % + 180 % + 134 % 
min + 257 % + 160 % + 105 % 
max + 280 % + 202 % + 137 % 
Tableau 9: Variation de DM lorsque ndir augmente de 1 à 15. 
 
 
Variation DNR 6 directions 15 directions 32 directions 
moyenne + 3,7% + 12,3 % +16,5% 
min + 0,5% + 2,2 % + 5,4 % 
max + 6,4% + 18,9 % + 22,7% 
Tableau 10: Variation de DM lorsque n1 augmente de 1 à 15. 
 
Lorsque ndir est multiplié par un facteur k, le DNR semble être multiplié par k  dans le 
cas de 6 directions et ce pour l’ensemble de l’intervalle étudié. Cette relation semble correcte 
dans le cas de 6 directions sur l’ensemble de l’intervalle étudié, ainsi que le cas de 15 et 32 
directions, mais surtout pour les faibles valeurs de ndir ; en effet, au delà de ndir = 10 pour Ndir 
= 15 et de 7 pour Ndir = 32, le DNR semble tendre vers une asymptote horizontale. Il ne 
semble donc pas nécessaire d’augmenter ndir au delà de ces valeurs. 
Ces résultats sont en accord avec les résultats théoriques de Xing et al. (Xing et al. 1997), 
par lesquels il montre que les images pondérées en diffusion ont plus de poids que les images 
non pondérées en diffusion en termes de DNR. Xing et al. montrent qu’une augmentation par 
le même facteur du nombre d’images en b1 et en b2 permettrait d’améliorer le DNR d’un 
facteur k . Ici, nous constatons que la simple augmentation du nombre ndir de mesures par 
direction par un facteur k permet de multiplier le DNR par un facteur k . 
 
6.2.2.2 Influence du nombre de mesures sur la valeur et l’écart type de la 
diffusion moyenne 
 
La valeur de la diffusion moyenne mesurée ne varie presque pas avec n1 et ndir. (DM = 
2,44 x 10-3 +/- 0,01 x 10-3 mm²/s pour 6 directions, DM = 2,45 x 10-3 +/- 0,01 x 10-3 mm²/s 
pour 15 directions, DM = 2,48 x 10-3 +/- 0,01 x 10-3 mm²/s pour 32 directions, l’écart type 
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mesuré correspond à celui la colonne « DM moyen » du tableau Moyen). Cependant, l’écart 
type de cette valeur au sein du volume varie en fonction n1 et ndir. (Figures 40 et 41). 
 









































































































Figure 40: Influence du nombre de mesures sur l’écart type du DNR pour 6, 15 et 32 directions 
(ndir en abscisse). 
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Figure 41: Influence du nombre de mesures sur l’écart type du DNR pour 6, 15 et 32 directions 
(n1 en abscisse). 
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L’écart type de la DM décroît lorsque ndir augmente de 1 à 15, et ce quel que soit Ndir 
(Tableau 11). Le nombre de mesures réalisées à b=0 s/mm² n’a qu’une faible influence sur le 
σ(DM) moyen (Tableau 12). 
 
Variation σ(DM) 6 directions 15 directions 32 directions 
moyenne - 73,8 % - 66,5 % - 55,5 % 
min - 72,5 % - 62,1 % - 52,3 % 
max - 74,1 % - 67,4 % - 58,9 % 
Tableau 11: Variation de σ(DM) lorsque ndir augmente de 1 à 15. 
 
 
Variation σ(DM) 6 directions 15 directions 32 directions 
moyenne - 3,5 % -10,8 % -14,0 % 
min - 0,4 % - 2,1 % -5,3 % 
max - 6,1 % -15,9 % -18,0 % 
Tableau 12: Variation de σ(DM) lorsque n1 augmente de 1 à 15. 
 
 
La DM étant quasi constante, le DNR varie de façon inversement proportionnelle à 
σ(DM), les variations observées pour le σ(DM) sont l’inverse de celles observées pour le 
DNR. 
Ainsi, lorsque le nombre de mesures par direction est multiplié par un facteur k, σ(DM) 
est divisé par un facteur k . Comme pour le DNR, cette relation est surtout valable pour ndir 
>10, seuil au delà duquel on atteint une asymptote horizontale dont la valeur est environ de 5 
x 10-5 , 2,8 x 10-5  et 2,5 x 10-5 mm²/s pour Ndir = 6, 15 et 32 respectivement. Il ne semble donc 
pas judicieux d’augmenter ndir au delà de 10. 
 
6.2.2.3 Influence du choix de n1 et ndir sur la valeur du DNR à N fixé. 
 
Parmi les couples (n1, ndir), pour des valeurs n1 et ndir variables, certains ont le même 
nombre total d’images. Pour chaque couple (n1, ndir), N étant fixé, nous avons pu étudier 
l’impact du choix de n1 et ndir sur le DNR. S’il est relativement facile de trouver plusieurs 
couples (n1, ndir) correspondant au même nombre total d’images en 6 directions, cela est 
beaucoup plus difficile en 15 et 32 directions, considérant l’intervalle d’étude que nous nous 
sommes fixés (n1 et ndir max = 15). Nous allons donc présenter les résultats obtenus à partir 




Figure 42: Influence du choix de n1 et ndir sur la valeur du DNR à N fixé (Ndir= 6). 
En haut: DNR et σ(DM) pour chacun des couples (n1,ndir) = (1,4) (7,3) et (13,2) correspondant 
tous à N=25. En bas: DNR et σ(DM)  pour chacun des couples (n1,ndir) = (3,6) (9,5) et (15,4) 
correspondant tous à N=39.   
 
Pour un nombre N total d’images fixé, augmenter n1 entraîne une baisse du DNR et une 
augmentation de l’incertitude sur la diffusion moyenne. L’augmentation de ndir entraîne une 
augmentation du DNR et une baisse de σ(DM). 
Pour un nombre N total d’image fixé, il est donc préférable de multiplier les acquisitions à 
b = 1000 s/mm². 
6.2.2.4 Influence du nombre de mesures sur la valeur de la FA 
 
Les acquisitions ayant été réalisées sur un fantôme homogène, la diffusion est isotrope et 
en théorie nous devrions donc obtenir une FA nulle. En pratique, les données sont bruitées et 
la FA obtenue n’est pas nulle. Nous pouvons estimer que plus la FA est proche de zéro, 
meilleure est la qualité des images. L’influence du nombre n1 de mesures à b = 0 s/mm² et du 
nombre ndir de mesures à b = 1000 s/mm² sont présentés, pour chaque jeu de directions, sur les 
graphes de la figure 43.  



















































































Quel que soit Ndir, l’augmentation du nombre ndir de 1 à 15 engendre une baisse de la 
FA de 0,27 à 0,08 (-70,8%) pour 6 directions, de 0,14 à 0,04 (-70,9%) pour 15 directions et de 
0,10 à 0,03 (–69,9%) pour 32 directions. Le nombre de mesures à b=0 s/mm² ne semble pas 
voir d’influence sur la FA. 
Pour les trois jeux de directions, au delà d’une valeur de ndir d’environ 10, la FA semble 






















































































Figure 43: Influence du nombre de mesures sur la valeur de la FA pour 6, 15 et 32 directions 
(ndir en abscisse). 
 
6.2.2.5 Influence du nombre de directions sur la valeur du DNR, de σ(DM) et de 
la FA 
 
Afin de comparer l’influence du nombre Ndir de directions sur les mesures (DNR, σ(DM) 
et FA), nous nous sommes placés à un nombre N total de mesures fixé. La question à laquelle 
nous essayons ici de répondre est la suivante: Pour un nombre N total d’images, c'est-à-dire 
un temps d’acquisition fixé, combien de directions d’acquisition est-il préférable d’utiliser 
pour obtenir la meilleure qualité image?  
Les figures 44, 45 et 46 présentent l’influence du nombre total d’images N sur le DNR, le 
σ(DM) et la FA pour 6, 15 et 32 directions d’acquisition. 
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Figure 44: Influence du nombre de directions d’acquisition sur le DNR en fonction du nombre 
total d’images (N = n1+ Ndir x ndir). 
 
Quel que soit le nombre total d’images, les DNR des acquisitions réalisées avec 6 
directions sont inférieurs à ceux obtenus avec 15 et 32 directions (en moyenne -32,6% par 
rapport 15 directions (min / max = -18,1 % / -39,3 %) et -27,4% par rapport à 32 directions 
(min / max = -16,4 % / -36,6%)). Les résultats obtenus pour 15 et 32 directions sont très 
proches. En effet, en moyenne le DNR mesuré à 15 directions est supérieur à celui mesuré à 
32 directions (+ 4,1%). Cependant, si l’écart maximal entre DNR15 et DNR32 est à l’avantage 
de l’acquisition à 15 directions (+ 17,9%), les valeurs ne sont pas systématiquement 
meilleures en 15 directions, en effet, l’écart minimal observé entre les deux jeux de directions 
est de -0,5% (donc meilleur pour 32 directions). 
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Figure 45: Influence du nombre de directions d’acquisition sur l’écart type de la diffusion 
moyenne en fonction du nombre total d’images (N = n1+ Ndir x ndir). 
 
Quel que soit le nombre total d’images, les σ(DM) des acquisitions réalisées avec 6 
directions sont systématiquement supérieurs à ceux obtenus avec 15 et 32 directions (en 
moyenne +31,4% par rapport 15 directions (min / max = + 16,8 % / -38,3 %) et +23,9% par 
rapport à 32 directions (min / max =  +12,2 % / +32,3%)). Le DNR et σ(DM) étant liés par la 
relation 5.3 (§ 5.1.1.2), les résultats obtenus pour 15 et 32 directions sont également très 
proches. En effet, en moyenne le σ(DM) mesuré à 15 directions est inférieur à celui mesuré à 
32 directions (-6,2%). On note cependant que les écarts types obtenus pour Ndir = 15 sont 





















Figure 46: Influence du nombre de directions d’acquisition (Ndir) sur la valeur de FA en fonction 
du nombre total d’images (N = n1+ Ndir x ndir). 
 
Quel que soit le nombre total d’images, la FA des acquisitions réalisées avec 6 directions 
sont systématiquement supérieurs à ceux obtenus avec 15 et 32 directions (en moyenne -
20,7% par rapport 15 directions (min / max = -8,2 % -26,2 %) et -19,8% par rapport à 32 
directions (min / max =  -8,4 % / -28,1%)). Cependant, si l’écart entre FA(15 dir) et FA(32dir) 
est à l’avantage de l’acquisition à 15 directions (-0,9% en moyenne, -18,1% au maximum), les 
valeurs ne sont pas systématiquement meilleures en 15 directions : en effet, pour N>90, la 
FA(32 dir) est en moyenne 2,3% inférieure à FA(15dir). 
6.2.3 Conclusion 
 
La qualité de l’image de diffusion moyenne s’améliore lorsqu’on multiplie les mesures à 
b=0 et b=1000 s/mm². En effet, nous avons expérimentalement constaté que l’augmentation 
du nombre n1 et ndir entraîne une hausse du DNR et une réduction de l’écart type de la 
diffusion moyenne et de la FA. Cependant, le nombre ndir de mesures pour chacune des 
directions a un impact beaucoup plus important sur la qualité des images. Ainsi nous avons 
montré que pour un nombre N total de mesures fixé, il est préférable de multiplier les 
acquisitions à b = 1000 s/mm², c'est-à-dire maximiser ndir. Cependant, il semble qu’au delà 
d’un ndir de 10, le gain devient négligeable et ne justifie pas un allongement du temps 
d’acquisition. En outre, le nombre Ndir de directions d’acquisition semble également jouer un 
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rôle important. En effet, pour un nombre N d’acquisitions constant, les mesures réalisées en 6 
directions sont systématiquement moins bonnes que celles obtenues avec les deux autres jeux 
de directions. Néanmoins, si les acquisitions 15 directions semblent donner des résultats 
sensiblement meilleurs qu’en 32 directions, l’écart entre les valeurs mesurées ne permet pas 
de les départager. 
 





entre le nombre de mesures pondérées et non pondérées en diffusion, en ne réalisant 
qu’une seule mesure par direction, c'est-à-dire n2 = Ndir. En pratique, la détermination de ce 
rapport reviendrait à réaliser des acquisitions ayant chacune un nombre Ndir de directions 
différent, faisant varier pour chaque Ndir le nombre n1 de mesures à b=0 s/mm². Il serait donc 
nécessaire d’avoir, sur la même machine, un nombre important de jeux de directions. Sur les 
imageurs cliniques comme celui que nous avons utilisé, le nombre de jeux de directions est 
limité (3 jeux comprenant 6, 15 et 32 directions dans notre cas). Il parait donc très difficile de 
déterminer un tel rapport de façon expérimentale. Aussi avons-nous préféré étudier 
l’influence des paramètres d’acquisition sur la qualité des images, permettant ainsi aux 
utilisateurs de choisir leurs paramètres en fonction du matériel dont ils disposent. 
 
Nous avons constaté que les DNR obtenus ici sont inférieurs à ceux obtenus lors de 
l’expérience précédente. Le tableau 13 récapitule les mesures à partir des images 
automatiquement moyennées par la console de l’imageur et à partir des images moyennées a 
posteriori grâce à notre logiciel. 
 
Ndir Schéma DNR DNR (moyennage a posteriori) 
B 50 35 6 C 59 45 
B 70 50 15 C 76 56 
B 82 54 32 C 73 53 
Tableau 13: DNR mesurés à partir des images brutes et des images moyennées à posteriori. 
 
Les différences observées sont relativement importantes, les DNR mesurés sur les images 
moyennées étant entre 23% et 34% inférieurs aux DNR observés sur les images issues 
directement de l’imageur. Contrairement aux informations fournies par le constructeur,  il 
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apparaît ici que le moyennage effectué par la console de l’imageur n’est pas un simple 
moyennage des images, mais comprend probablement un moyennage optimal contenant des 
filtrages permettant d’améliorer le résultat final. Lors de cette deuxième partie de l’étude, 
nous avons étudié l’influence des paramètres d’acquisition sur le DNR, sans faire de 
véritables mesures quantitatives. De plus, toutes les images ont subi un post-traitement 
identique, les mesures réalisées dans cette deuxième partie peuvent donc être confrontées 
entre elles. Les différences de DNR observées avec les mesures de la première expérience ne 
nous paraissent pas constituer un biais dans cette deuxième partie de notre étude.  
 
Les fantômes homogènes remplis d’une solution aqueuse sont les plus couramment 
utilisés en IRM. Dans notre étude, le coefficient de diffusion de cette solution a été estimé à 
environ 2,45 x 10-3 mm²/s. Les mesures que nous avons réalisées sont donc valables 
uniquement pour cette valeur de l’ADC. Or, les ADC mesurés dans le cerveau humain varient 
entre 0,65 x 10-3 mm²/s en moyenne dans la substance blanche, 0,85 x 10-3mm²/s dans la 
substance grise et peuvent aller jusqu’à 3,19 x 10-3 mm²/s dans le LCS. Pour valider nos 
résultats, il faudrait réaliser les mêmes mesures sur des fantômes de coefficients de diffusion 
moins importants, en adéquation avec les valeurs présentes dans les structures d’intérêts que 
sont la substance grise et la substance blanche. 
 
6.3 Influence des paramètres d’acquisition sur la qualité image: 




L’objectif de cette dernière partie a été l’extension de notre étude à d’autres coefficients 
de diffusion que celui de la solution aqueuse au moyen de fantômes de diverses compositions. 
Les fantômes d’eau étant les plus couramment utilisés pour le contrôle qualité IRM, ils 
représentent donc la quasi-totalité de fantômes proposés. Pour cette étude, il a donc été 
nécessaire de réaliser des fantômes correspondants à nos critères, c'est-à-dire homogènes et 
présentant une diffusion isotrope de coefficient de diffusion inférieurs 2,46 x 10-3 mm²/s, le 








En l’absence de fantôme adéquat, nous avons cherché parmi les matériaux utilisés dans la 
vie courante ceux susceptibles de correspondre à nos critères d’homogénéité et de diffusion. 
Nous avons cherché d’une part une structure assez fine pour restreindre la diffusion des 
molécules d’eau, d’autre part une matière suffisamment visqueuse pour réduire le coefficient 
de diffusion (Cf Equation 2.9). Notre choix s’est porté sur des fantômes ayant pour 
composition : 
 une mousse très dense immergée dans de l’eau 
 de l’eau gélifiée au moyen de gélatine alimentaire 
 une émulsion stabilisée eau-huile 
 
Les différentes substances ont été placées pour des raisons pratiques dans des réceptacles 
de hauteurs et de formes différentes. Néanmoins, les acquisitions sont réalisées sur 10 coupes 
placées à mi-hauteur du fantôme et les mesures sont restreintes à un masque placé dans la 
région centrale de l’objet. La différence de forme des fantômes ne constitue donc pas un biais 
dans notre étude.  
6.3.1.2 Méthodes 
 
La méthode utilisée dans cette partie est strictement identique à l’étude précédente à 
l’exception de l’intervalle d’étude qui a été réduit aux couples (n1, ndir) pour ]7;1[n1 ∈  et 
]7;1[ndir ∈ , avec 49 coupes (n1, ndir) par jeux de directions, soit 3 x 49 = 147 configurations 
possibles. Afin d’améliorer la statistique des résultats, pour n1 et ndir fixés, 8 couples (n1, ndir) 
ont été générés. 
 
6.3.1.3 Analyse visuelle des images 
 
Avant toute mesure, nous avons visuellement vérifié l’homogénéité des images sur les 
images non pondérées et pondérées en diffusion.  
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6.3.2 Résultats 
6.3.2.1 Mousse immergée dans l’eau 
 
Les images en 32 directions étant inexploitables nous présenterons ici uniquement les 
résultats obtenus par les acquisitions à 6 et 15 directions.  
 
6.3.2.1.1 Influence du nombre de mesures sur la valeur du DNR 
 
L’influence du nombre n1 de mesures à b= 0 s/mm² et du nombre ndir de mesures à b = 
1000 s/mm² est présentée, pour chaque jeu de directions, sur les graphes de la figure 47.   
 










































Figure 47: Influence du nombre ndir de mesures par direction et n1 de mesures par direction sur 
le DNR pour 6 et 15 (n1 en abscisse) 
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Le DNR croît avec le nombre ndir de mesures par direction de 1 à 7, et ce quel que soit le 
schéma d’acquisition (en moyenne + 100.1 % pour 6 directions, + 32,3 % pour 15 directions). 
Par ailleurs, le nombre n1 de mesures à b=0 s/mm² semble avoir une influence relativement 
faible sur le DNR, en particulier pour Ndir = 6 (en moyenne +7,6% pour 6 directions, 10,1% 
pour 15 directions).  
 
6.3.2.1.2 Influence du nombre de mesures sur la valeur et l’écart type de la diffusion 
moyenne 
 
La valeur de la diffusion moyenne mesurée est peu influencée par n1 et ndir. (DM = 1,94 x 
10-3 +/- 0,11 x 10-3 mm²/s pour 6 directions, DM = 1,96 x 10-3 +/- 0,08 x 10-3 mm²/s pour 15 
directions, DM = 1,98 x 10-3 +/- 0,16 x 10-3 mm²/s pour 32 directions). En revanche, l’écart 
type de cette valeur varie en fonction de n1 et ndir (Figure 48). 
 



















































Figure 48: Influence du nombre de mesures sur l’écart type du DNR pour 6 et 15 directions. 
. 
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L’écart type de la DM décroît lorsque ndir augmente de 1 à 7, et ce quel que soit Ndir (en 
moyenne -53,2% pour 6 directions, -25,6% pour 15 directions). Le nombre de mesures 
réalisées à b=0 s/mm² ne semble avoir qu’une très faible influence sur le σ(DM) moyen (en 
moyenne –1,6% pour 6 directions, -4,3% pour 15 directions). 
 
6.3.2.1.3 Influence du nombre de mesures sur la valeur de la FA 
 
L’influence du nombre n1 de mesures à b= 0 s/mm² et du nombre ndir de mesures à un b 
=1000 s/mm² est présentée, pour chaque jeu de directions, sur la figure  49.  
Quel que soit Ndir, l’augmentation du nombre ndir de 1 à 7 engendre une baisse de la FA de 
0,29 à 0,05 (-47,2%) pour 6 directions, de 0,17 à 0,08 (-54,2%) pour 15 directions. Le nombre 
de mesures à b=0 s/mm² ne semble avoir aucune influence sur la FA. 
 
 













































Nous avons étudié l’influence des paramètres d’acquisition sur la qualité des images DTI 
pour un coefficient de diffusion d’environ 1,96 x 10-3 mm²/s, inférieur à celui du fantôme 
d’eau. Qualitativement, l’impact des différents paramètres d’acquisition est identique à celui 
observé précédemment et la conclusion est la même. L’augmentation du nombre n1 et ndir 
entraîne une hausse du DNR et une réduction de l’écart type de la diffusion moyenne et de la 
FA. Néanmoins, le nombre ndir de mesures pour chacune des directions a un impact beaucoup 
plus important sur la qualité des images. Il semble donc préférable de multiplier les 
acquisitions à b = 1000 s/mm², c'est-à-dire maximiser ndir. 
 
 
6.3.2.2 Eau gélifiée 
 
Les images non pondérées en diffusion de ce fantôme sont apparues très homogènes. 
Cependant, les images de diffusion ont présenté des artéfacts très importants, empêchant toute 
mesure (Figure 50). 
 
 
Figure 50: Images du fantôme d’eau gélifiée.   
A gauche : image non pondérée en diffusion. Au centre et à droite: exemple de deux images 
pondérées en diffusion selon deux directions différentes (milieu, droite) 
 
 
6.3.2.3 Emulsion eau – huile stabilisée 
 
Nous avons réalisé les mesures malgré l’aspect bruité des images.  
La diffusion moyenne a été évaluée à 0,353 x 10-3 mm²/s en moyenne, soit en moyenne 




Le tableau 14 présente les premières lignes du tableau Moyen pour les acquisitions à 6 
directions.  
 





















1 1 3,346E-04 2,362E-04 1,417 1,003 8,572 2,39 4,863 4,177 3,025 2,894 4,752 
1 2 3,367E-04 2,290E-04 1,471 0,968 8,577 2,419 5,965 4,957 3,222 3,054 5,836 
1 3 3,376E-04 2,264E-04 1,492 0,95 8,548 2,422 6,602 5,37 3,301 3,167 6,401 
1 4 3,414E-04 2,251E-04 1,517 0,934 8,562 2,434 6,919 5,618 3,357 3,203 6,793 
1 5 3,391E-04 2,253E-04 1,506 0,928 8,535 2,43 7,185 5,769 3,405 3,263 7,04 
1 6 3,421E-04 2,231E-04 1,533 0,917 8,518 2,447 7,397 5,909 3,426 3,291 7,215 
1 7 3,360E-04 2,233E-04 1,505 0,919 8,527 2,449 7,514 5,998 3,446 3,316 7,354 
 
Tableau 14: Première lignes du tableau Moyen (Ndir = 6). 
 
 
Les valeurs de σ(DM) mesurées sont de l’ordre de grandeur de la DM ( en moyenne 0.212 
x 10-3 mm²/s pour 6 directions, 0,185 x 10-3 mm²/s pour 15 directions et 0,173 x 10-3 mm²/s 
pour 32 directions). 
 
Le DNR mesuré est très faible (en moyenne 1,62 pour 6 directions, 1,98 pour 15 
directions et  2,04 pour 32 directions) 
 
La FA mesurée est très élevée (ne moyenne 0,945, 0,737 et 0,692 dans le cas d’acquisition 
au moyen de 6, 15 et 32 directions respectivement). 
 
6.3.3 Discussion  
 
L’objectif de cette partie a été de vérifier la validité des résultats obtenus sur fantôme 
d’eau avec des fantômes alternatifs présentant des coefficients de diffusion plus proches de 






Type de fantôme Ndir DM σ(DM)   DNR FA moyenne 
Tous 2,458E-03 5,057E-05 61,14 0,076 
          
6 dir 2,440E-03 7,941E-05 35,26 0,121 
15 dir 2,453E-03 3,960E-05 67,83 0,062 
Eau 
32 dir 2,480E-03 3,270E-05 80,34 0,044 
Tous 1,961E-03 1,176E-04 18,77 0,126 
          
6dir 1,941E-03 1,106E-04 19,05 0,196 




32dir 1,981E-03 1,617E-04 12,45 0,078 
Tous 3,529E-04 1,894E-04 1,88 0,791 
          
6 dir  3,419E-04 2,109E-04 1,62 0,945 
15 dir  3,655E-04 1,849E-04 1,98 0,737 
Emulsion         
eau-huile 
32 dir  3,513E-04 1,725E-04 2,04 0,692 
Tableau 15: Récapitulatif des mesures réalisées sur fantôme.  
Les valeurs moyennes sont calculées pour ndir et n1 allant de 1 à 15 pour le fantôme d’eau et de 1 
à 7 pour les deux autres. 
 
Sur les trois fantômes testés, seul celui constitué de mousse très dense immergée dans de 
l’eau a permis d’obtenir des résultats pertinents.  
 
La diffusion moyenne du fantôme contenant une émulsion eau-huile stabilisée est de 0,53 
x 10-3 mm²/s en moyenne, valeur légèrement inférieure à celles habituellement constatées 
dans le cerveau, et qui aurait donc pu convenir à notre étude. Cependant σ(DM) est 
extrêmement élevée, de l’ordre de grandeur de la diffusion moyenne. La valeur de la diffusion 
moyenne n’est donc pas fiable. De plus, le DNR mesuré est lui aussi mauvais, le bruit étant du 
même ordre de grandeur que le signal. Ce très faible DNR peut être lié à la composition 
même du fantôme. En effet, cette émulsion est composée en partie de corps gras ne contenant 
pas d’eau. De ce fait, ils ne sont pas visibles à l’IRM. De plus leur présence fait chuter la 
densité en eau des voxels, engendrant une baisse de l’aimantation résultante et donc du signal. 
De fait, il apparaît normal d’obtenir des valeurs de FA erronées. En effet, la FA d’un milieu 
homogène (ici une émulsion) est théoriquement nulle, or ici, elle est proche de la valeur 
maximale (=1) qui caractérise habituellement les milieux infiniment anisotropes. Ce fantôme 
ne constitue donc pas un bon modèle pour l’étude de la diffusion. 
 
Apparemment homogène sur les images à b=0 s/mm², l’eau gélifiée présente 
d’importantes hétérogénéités sur les images pondérées en diffusion. Une des explications 
possibles serait la constitution même de la gélatine. Les feuilles de gélatines sont dissoutes 
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dans de l’eau chaude. Lors du refroidissement, il y a création de chaînes de polymères, 
invisibles sur les images pondérées en T2, mais qui modifient grandement le processus de 
diffusion. La notion d’homogénéité dépend donc de l’échelle à laquelle on se place. 
Macroscopiquement homogène, la gélatine est microscopiquement hétérogène. Le fantôme 
d’eau gélifiée ne constitue pas non plus un bon modèle pour la diffusion isotrope. 
 
Dans le cas du fantôme en mousse, ayant un coefficient de diffusion de 1,96 x 10-3 mm²/s, 
nous avons trouvé des résultats similaires à ceux obtenus pour le fantôme d’eau. Cependant, 
les valeurs obtenues sont globalement moins bonnes. La présence de mousse diminue en effet 
le taux de molécules d’eau dans le voxel, il en résulte une aimantation résultante moins 
importante et donc un signal plus faible. 
 
Cependant, dans le cas des fantômes d’eau et de mousse, nous avons montré que le 
nombre ndir de mesures pour chacune des directions avait un impact beaucoup plus important 
sur la qualité des images. Ainsi pour un nombre N total de mesures fixé, il est préférable de 
multiplier les acquisitions à b = 1000 s/mm², c'est-à-dire maximiser ndir. Néanmoins, il semble 
qu’au delà d’un ndir de 10 (fantôme eau), le gain en termes de qualité d’image devient très 
faible et ne justifie pas un allongement du temps d’acquisition. Par ailleurs, le nombre Ndir de 
directions d’acquisition semble également jouer un rôle important. En effet, pour un nombre 
N total d’acquisitions constant, les mesures réalisées en 6 directions sont systématiquement 
moins bonnes que celles obtenues avec les deux autres jeux de directions. Néanmoins, si les 
acquisitions avec 15 directions semblent donner des résultats sensiblement meilleurs qu’en 32 





L’objectif premier de cette partie a été de déterminer, pour différents coefficients de 
diffusion, l’influence des paramètres d’acquisition sur la qualité des images DTI afin de 
pouvoir choisir les paramètres d’acquisition adaptés aux contraintes de temps imposées pas la  
clinique. Pour cela, nous avons tout d’abord déterminé à 2,2 x 2,2 x 2,2 mm3 la dimension des 
voxels la plus petite permettant d’obtenir une qualité image suffisamment élevée pour une 
utilisation en tractographie cérébrale. Forts de ce premier résultat, nous avons ensuite acquis 
et constitué une importante base de données DTI, faisant varier les principaux paramètres 
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d’acquisition que sont le nombre de mesures et le nombre de directions d’acquisition. Nous 
avons enfin étudié l’influence de ces paramètres sur le principal critère de qualité images 
(DNR) mais également sur la valeur et l’écart type de la diffusion moyenne et la FA. Ainsi 
nous avons démontré que pour un nombre total d’images et un jeu de direction donné, il était 
préférable de multiplier les acquisitions pour chacune des directions au dépend des mesures 
non pondérées en diffusion. Les schémas d’acquisitions comprenant 15 et 32 directions 
apportent de bien meilleurs résultats que le schéma à 6 directions.  
 
Nous avons utilisé le DNR comme principal critère de qualité. Il est défini dans une zone 
homogène de l’image. Ce paramètre est donc difficilement mesurable sur les images acquises 
chez l’homme. De plus, en IRM tensorielle de diffusion, ce ne sont pas seulement la diffusion 
moyenne et son écart type au sein du voxel qui importent, mais l’obtention d’un tenseur de 
diffusion, permettant de décrire la diffusion anisotrope de l’eau dans les tissus et ainsi avoir 
des informations sur leur microstructure. C’est ce que nous avons essayé de faire, malgré le 
caractère isotrope de la diffusion dans nos fantômes, en mesurant la fraction d’anisotropie. Le 
DNR ne semble donc pas l’indice le mieux adapté à l’évaluation de la qualité des images DTI 
pour la tractographie. En effet, il serait préférable d’utiliser un fantôme hétérogène, de 
diffusion anisotrope connue, pour évaluer d’autres paramètres d’intérêt, comme les valeurs 
propres et l’orientation des vecteurs propres. Cependant, ce type de fantôme, qui constituerait 
un véritable gold standard en IRM de tenseur de diffusion et permettrait un véritable contrôle 
de qualité, n’a pas encore été développé. A ce jour, la mesure du DNR sur fantôme homogène 
reste la seule façon d’évaluer le bruit et donc la qualité des images de diffusion. 
 
L’objectif second de cette partie a été la sélection d’un schéma d’acquisition pour les 
acquisitions sur le sujet sain. Comparant trois schémas d’acquisition, nous avons montré que 
le schéma le plus performant était le schéma B, défini, pour chaque jeu de directions (6, 15 et 





= 5 et un nombre de mesures choisi de manière à ce que le 
temps d’acquisition n’excède pas 10 minutes. Les trois séquences que nous avons 
sélectionnées (schéma B: 6, 15 et 32 directions) permettent d’obtenir une qualité d’image 
suffisante pour une utilisation en tractographie cérébrale. D’après nos résultats, les séquences 
à 6 directions seraient inférieures à celles comprenant davantage de directions, alors que les 
images obtenues avec 15 et 32 directions seraient de qualité équivalente. Cependant, ces 
affirmations reposent sur une étude sur fantôme et demandent donc à être validées sur le sujet 
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sain. En ce sens, une partie de ce travail de thèse a consisté en l’étude, sur un groupe de sujets 





Chapitre 7 Evaluation de la précision de la 
tractographie cérébrale par IRM de diffusion 
 
 
En IRM de tenseur de diffusion, les données sont particulièrement bruitées, ce qui peut 
engendrer une incertitude sur l’orientation du vecteur propre principal 1v
r
. Une erreur locale 
et répétée dans le calcul de la direction de propagation peut engendrer, au fil des itérations, un 
écart entre le suivi de fibres et le chemin effectivement emprunté par le faisceau de fibres. 
L’amplitude de cette erreur dépend non seulement de la direction de propagation, mais 
également du pas de progression de l’algorithme. En effet, l’éloignement provoqué par une 
légère imprécision dans l’orientation du vecteur sera d’autant plus élevé que le pas sera 
important. La réduction de ce dernier permettrait donc de réduire l’impact de l’erreur 
d’accumulation (§ 4.1.1.4.2). Néanmoins, il en résulte une augmentation du nombre 
d’itérations et donc du temps de calcul.  
La précision du suivi de fibres dépend non seulement de type d’algorithme utilisé mais 
également des paramètres de tractographie. Notre objectif est ici la mesure de l’erreur 
d’accumulation en fonction du pas, de la longueur de la fibre et de la méthode de 
tractographie afin d’estimer le meilleurs compromis entre précision et temps de calcul. Nous 
avons choisi de comparer deux méthodes déterministes d’interpolation, communément 
utilisées et facilement implémentables: Euler et Runge Kutta d’ordre 4 (RK4). L’absence de 
« gold standard » unanimement reconnue rend difficile la validation des trajets de fibres. 
Certains ont utilisés des fantômes physiques (Perrin et al. 2005), d’autres le modèle animal 
(Lin et al. 2001). Nous avons opté pour une méthode de simulation, permettant de connaître 
exactement la trajectoire des faisceaux de fibres et ainsi évaluer les résultats de tractographie. 





7.1 Matériels et méthodes 
 
7.1.1 Données simulées 
 
Les données employées lors de cette étude ont été générées à l’aide d’un logiciel de 
simulation d’images d’IRM de tenseur de diffusion basé sur la méthode décrite par Leemans 
et al (CreateSyntheticDT, ExploreDTI ,http://www.dti.ua.ac.be, (Leemans et al. 2005)).  
 
La modélisation de la fibre débute par la constitution d’un ensemble de points de 
coordonnées ir  i Є [1…N] décrivant l’axe de la fibre, appelé « colonne vertébrale » par 
Leemans. Ces points sont définis de façon itérative, le point i+1 étant relié au point i par un 
vecteur de longueur constante  exprimée en unité de voxel (= pas de progression de la 
simulation).  L’ensemble de ces vecteurs forme une courbe plus ou  moins régulière et 
tortueuse. L’épaisseur et la densité de la fibre, supposées non uniforme, sont modélisées par 
convolution de la « colonne vertébrale » avec un noyau Gaussien. On associe à chaque voxel 
contenant la fibre des données de diffusion semblables à celles mesurées dans la substance 
blanche lors d’une acquisition à 6 directions. Les valeurs de diffusion varient légèrement tout 
au long de la fibre. Le tenseur de diffusion, les valeurs propres et les vecteurs propres sont 
également calculés. 
Cette méthode permet ainsi de générer, dans une matrice image de taille 51 x 51 x 51, des 
fibres de longueurs et de tortuosités modifiables, dans un environnement isotrope et bruité.  
Nous avons modifié l’algorithme de Leemans afin de pouvoir extraire les coordonnées 
exactes de l’axe de la fibre, l’image de FA et les coordonnées du vecteur propre principal de 
l’ensemble du volume image.  
 
Nous avons ainsi produit 8 volumes DTI contenant chacun une fibre. Les coordonnées des 
« colonne vertébrales » ont  été générées avec un pas de simulation de 0,8, mais avec un 
nombre de points variables. Nous avons simulé 3 fibres de 50 points, 3 de 60 points et enfin 2 






Les deux méthodes de tractographie (Euler et Runge Kutta d’ordre 4) ont été 
implémentées sous Matlab 6.5 puis appliquées à chaque volume de données pour les pas de 
tractographie suivants: 0,05 ; 0,1 ; 0,2 ; 0,3 ; 0,4 et 0.5 fois la taille d’un voxel. Le point germe 
a été placé au milieu de la fibre, le seuil de FA fixé à 0,1 et l’angle à 70°. Pour chacune de ces 
valeurs, les trajectoires obtenues avec les méthodes d’intégration de Euler et de RK4 ont été 
comparées aux trajectoires exactes des trajets simulés avec les paramètres quantitatifs de 
distance Euclidienne moyenne (d moy), maximale (d max) et d’écart type la distance (σ (d)). 
 
Le nombre de points constituant la fibre simulée et les résultats de tractographie étant 
différents, nous avons décidé de calculer, pour chaque point de notre fibre, la distance 
Euclidienne minimale le séparant des points du chemin obtenu. Cette distance ne représente 
pas la distance minimale à proprement parler, mais donne plutôt une estimation relativement 























Figure 51: Estimation de le distance entre fibres. 
Les flèches noires représentent les distances entre un point de la fibre simulée et les différents 
points constituant la trajectoire obtenue. La flèche en trait plein représente la distance minimale 
que nous avons calculée. La ligne rouge représente la distance minimale « exacte » entre ces 
deux fibres. 










Figure 52: Représentation 3D du suivi d’une fibre simulée (blanc) par les méthodes d’Euler 
(rouge) et Runge Kutta d’ordre 4 (vert).  
Visualitation 3D réalisée grâce au logiciel Amira 4.0 (TGS, Merignac, France and Mercury 
Computer Systems Inc., San Diego, USA) 
 
Les résultats numériques sont fournis dans le tableau 16. 
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La distance moyenne entre la fibre simulée et les trajectoires obtenues augmentent lorsque 
le pas de progression passe de 0,05 à 0,5 fois la taille du voxel et ce quel que soit la méthode 
de tractographie. Pour la méthode de Euler, la distance moyenne augmente de 39,1% pour les 
fibres les plus courtes et de 47,4% pour les fibres les plus longues lorsqu’on passe d’un pas de 
0,05 à 0,5. Dans le cas de la méthode RK4, cette distance s’élève de 18,6%, 17,1% et 23,7% 
pour les trajectoires courtes, moyennes et longues respectivement. De même, la distance 
maximale augmente en moyenne de 35,8%, 12,1% et 27,8% (des trajets les plus courts aux 
plus longs) pour la méthode d’Euler et de 6,8%, 3,6% et 31,5% pour la méthode RK4 lorsque 
le pas de tractographie passe de 0,05 à 0,5. La forte valeur observée pour la fibre la plus 
longue en RK4 (31,5%) s’explique par un suivi qui se poursuit légèrement au delà  de la fibre 
7 ; si la distance moyenne entre les fibres est tout à fait satisfaisante, la distance entre les 
extrémités des deux fibres est donc relativement importante. 
Plus la fibre est longue, plus l’erreur est importante. On remarque en effet une légère 
augmentation de la distance moyenne dans la cas des fibres longues par rapport aux plus 
courtes ( +21,2% et +27,4% en moyenne d’augmentation en plus pour les méthodes d’Euler et 















50pts  0,05 0,285 0,278 0,578 0,574 0,126 0,150 
50pts 0,1 0,294 0,280 0,582 0,574 0,128 0,124 
50pts 0,2 0,314 0,286 0,593 0,580 0,131 0,123 
50pts 0,3 0,338 0,293 0,606 0,572 0,133 0,121 
50pts 0,4 0,354 0,294 0,645 0,587 0,148 0,129 
50pts 0,5 0,393 0,317 0,645 0,577 0,144 0,122 















50pts  0,05 0,226 0,236 0,548 0,573 0,140 0,143 
50pts 0,1 0,220 0,238 0,525 0,574 0,136 0,141 
50pts 0,2 0,218 0,243 0,483 0,576 0,129 0,140 
50pts 0,3 0,232 0,255 0,480 0,588 0,121 0,136 
50pts 0,4 0,237 0,262 0,561 0,588 0,136 0,140 
50pts 0,5 0,277 0,279 0,651 0,616 0,131 0,132 















50pts  0,05 0,202 0,207 0,394 0,387 0,107 0,105 
50pts 0,1 0,201 0,209 0,429 0,389 0,109 0,104 
50pts 0,2 0,215 0,214 0,494 0,392 0,113 0,105 
50pts 0,3 0,241 0,228 0,580 0,389 0,121 0,098 
50pts 0,4 0,271 0,230 0,637 0,411 0,146 0,110 
50pts 0,5 0,317 0,257 0,697 0,435 0,153 0,099 
















60pts 0,05 0,423 0,425 3,438 3,434 0,695 0,696 
60pts 0,1 0,422 0,423 3,396 3,387 0,684 0,687 
60pts 0,2 0,428 0,424 3,409 3,388 0,669 0,673 
60pts 0,3 0,447 0,425 3,336 3,291 0,646 0,652 
60pts 0,4 0,484 0,421 3,445 3,385 0,683 0,651 
60pts 0,5 0,526 0,433 3,288 3,208 0,653 0,607 















60pts 0,05 0,180 0,179 0,361 0,361 0,092 0,093 
60pts 0,1 0,183 0,182 0,369 0,362 0,091 0,092 
60pts 0,2 0,190 0,186 0,391 0,368 0,092 0,093 
60pts 0,3 0,210 0,201 0,415 0,374 0,090 0,088 
60pts 0,4 0,236 0,228 0,437 0,375 0,083 0,074 
60pts 0,5 0,248 0,232 0,470 0,390 0,090 0,084 















60pts 0,05 0,229 0,229 0,553 0,564 0,118 0,119 
60pts 0,1 0,232 0,231 0,545 0,565 0,118 0,118 
60pts 0,2 0,283 0,238 1,895 0,564 0,272 0,120 
60pts 0,3 0,298 0,248 1,809 0,564 0,254 0,112 
60pts 0,4 0,314 0,267 1,723 0,562 0,243 0,108 
60pts 0,5 0,315 0,275 0,611 0,617 0,142 0,114 















70pts 0,05 0,217 0,218 0,746 0,740 0,145 0,144 
70pts 0,1 0,219 0,236 0,753 1,246 0,146 0,185 
70pts 0,2 0,231 0,229 0,764 0,740 0,150 0,145 
70pts 0,3 0,255 0,244 0,791 0,753 0,151 0,140 
70pts 0,4 0,276 0,263 0,789 1,144 0,162 0,170 
70pts 0,5 0,318 0,279 0,800 1,143 0,164 0,167 















70pts 0,05 0,232 0,228 0,532 0,535 0,122 0,120 
70pts 0,1 0,240 0,230 0,536 0,535 0,123 0,120 
70pts 0,2 0,258 0,236 0,594 0,541 0,127 0,118 
70pts 0,3 0,283 0,246 0,657 0,549 0,134 0,117 
70pts 0,4 0,307 0,254 0,717 0,549 0,152 0,120 
70pts 0,5 0,345 0,273 0,789 0,581 0,153 0,111 
Tableau 16: Distance entre fibre simulée et résultats de tractographie en fonction de la longueur 
de la fibre, du pas de progression et de la méthode employée (Euler et Runge Kutta d’ordre 4).  
Distance moyenne entre fibres (d moy), distance maximale (d max) et écart type de la distance 





Les résultats moyens sur les 8 fibres sont présentés tableau 17 et par les graphes de la 
figure 53. 
 
 d moy  d max  σ (d) 
Pas Euler RK4 Euler RK4 Euler RK4 
0,050 0,249 0,250 0,894 0,896 0,193 0,196 
0,100 0,251 0,254 0,892 0,954 0,192 0,196 
0,200 0,267 0,257 1,078 0,894 0,210 0,190 
0,300 0,288 0,267 1,084 0,885 0,206 0,183 
0,400 0,310 0,278 1,119 0,950 0,219 0,188 
0,500 0,342 0,293 0,994 0,946 0,204 0,180 
Tableau 17: entre fibre simulée et résultats de tractographie en fonction du pas et de 
l’algorithme: moyenne sur les 8 fibres.  






Pour un pas inférieur à 0,2 fois la taille du voxel, les deux méthodes engendrent des 
résultats très similaires, en particulier concernant les distances moyennes (différence < 5 %). 
La méthode de Euler semble même légèrement plus performante que RK4 pour la distance 
maximale. A partir d’un pas de 0,3, les trajectoires obtenues au moyen de RK4 sont plus 
proches des fibres simulées que celles obtenues par Euler. L’écart entre les deux méthodes se 
creuse quand le pas de tractographie augmente (plus de 30% de différence sur la distance 

























































































Figure 53: Distance moyenne, distance maximale et écart type de la distance entre fibres en 






Nos résultats montrent que les méthodes de Euler et Runge Kutta d’ordre 4 sont 
équivalentes lorsque le pas de progression du suivi de fibres est inférieur à 1/5 de la taille du 
voxel. Dans le cas contraire, Runge Kutta d’ordre 4 est plus précise. En considérant les 
données de diffusion en quelques points avoisinants le point courant, Runge Kutta permet en 
effet de limiter les erreurs d’accumulation dues au bruit et ce quel que soit le pas de 
progression choisi. Il est donc préférable d’utiliser cette méthode, en particulier lorsque des 
pas supérieurs à cette valeur doivent être utilisés. 
 
Ces deux méthodes sont très utilisées dans le cadre de la tractographie déterministe, 
fondée sur le modèle du tenseur de diffusion. Elles sont aussi employées pour le suivi de 
fibres utilisant d’autres modèles comme le modèle multi-tensoriel ou sans modèle comme 
dans le  HARDI. Lors du tracé d’un très grand nombre de fibres, l’utilisation de la méthode de 
Runge Kutta d’ordre 4 permet d’augmenter la taille du pas, réduisant ainsi le temps de calcul 
tout en limitant l’impact de l’erreur d’accumulation.  
 
La simulation est la seule méthode permettant une évaluation quantitative exacte de la 
précision des méthodes de tractographie. Elle donne en effet la possibilité de générer dans un 
milieu isotrope réaliste une fibre dont les coordonnées sont connues. Les paramètres de 
diffusion et la géométrie de la fibre sont modifiables à volonté, ce qui est bien évidemment 
délicat dans le cas de fantômes physiques et impossible dans le cas du modèle animal. 
Néanmoins, la génération des trajectoires des fibres se faisant de façon aléatoire, il nous a été 
impossible de générer de « véritables » faisceaux de fibres. De même, en cas de plusieurs 
fibres avec l’occurrence d’un croisement, ce logiciel ne permet pas de simuler le lieu du 
croisement de fibres.  
Enfin, si la simulation permet d’apprécier la précision du suivi de fibres, les données 
utilisées sont très éloignées de celle acquises sur un sujet sain et a fortiori chez le patient. 
Dans la perspective d’une utilisation en clinique de le tractographie, il est donc indispensable 
d’en évaluer les résultats sur des images réelles. 
Au moment de la réalisation du travail de simulation que nous venons de présenter, nous 
ne disposions pas de logiciel de visualisation qui nous aurait permis l’implémentation et 
l’utilisation des méthodes de Euler et de Runge Kutta sur des données réelles. De même, cette 
étude a été menée avant l’acquisition par l’hôpital du logiciel de tractographie Brainlab, basé 
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sur la méthode TEND, que nous avons utilisé dans l’étude sur le sujet sain. Nous ne savions 
donc pas encore que nous allions utiliser une méthode différente des deux testées dans la 
partie simulation. Néanmoins, la méthode TEND reste un algorithme déterministe. Les 
résultats obtenus pour les méthodes d’interpolation, en particulier la hausse de l’erreur 
d’accumulation avec le pas, nous semblent donc tout à fait transposable à la méthode TEND. 
De plus nous avons vu que cet algorithme est équivalent voire plus performant que les 
méthodes d’interpolation, en particulier dans le cas de trajectoires rectilignes, comme le 
tractus pyramidal (§ 4.1.1.4.2). De ce fait, l’évaluation de cette méthode au moyen de données 
simulées aurait probablement donné des résultats similaires ou même supérieurs à ceux de 
Runge Kutta. 
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Chapitre 8 Evaluation de la reproductibilité et de 
la plausibilité anatomique des résultats de 
tractographie  
 
(résumé de l’article placé en annexe 3) 
 
 
La tractographie cérébrale présente un véritable intérêt pour la planification pré-opératoire 
ainsi que pour la visualitation per-opératoire après intégration sur station de neuronavigation 
chez des patients atteints de tumeurs cérébrales (Yu et al. 2005; Nimsky et al. 2006b). 
Cependant, il persiste des incertitudes sur la fiabilité de cette technique, notamment lorsqu’on 
la compare aux résultats de la technique de référence que constitue la stimulation sous-
corticale per-opératoire (Kinoshita et al. 2005). La question à laquelle nous avons essayé de 
répondre dans cette partie est la suivante:  
 
 La tractographie cérébrale par IRM de tenseur de diffusion est elle suffisamment 
fiable et reproductible pour une utilisation en routine clinique? 
 
Pour répondre à cette question, nous avons mené une étude sur une population de 14 
sujets sains. Deux examens identiques, composés d’une séquence 3D anatomique et de trois 
séquences d’acquisition DTI) (6, 15 et 32 directions, chacune de durée < 10 minutes ; Cf § 
6.1), ont été effectués à 4 semaines d’intervalles (Philips Intera 1.5T). Nous nous sommes 
intéressés à la reconstruction du tractus pyramidal qui représente l’un des principaux tractus 
d’intérêt neurochirurgical. Celui-ci a été reconstruit à partir de l’aire fonctionnelle de la main.  
 
Les résultats de la tractographie dépendent de nombreux paramètres parmi lesquels la 
qualité des images DTI, les paramètres de suivi de fibres (seuil de FA, longueur minimale des 
fibres) et la méthode de tractographie elle-même. Dans la perspective d’une utilisation en 
routine clinique, nous avons choisi d’évaluer un logiciel de tractographie, basé sur la méthode 
Tensor Deflection (Lazar et al. 2003), fourni par un constructeur de matériel de 
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neuronavigation (BrainLab), et facilement accessible et utilisable par les cliniciens (Nimsky et 
al. 2006a). Les aires fonctionnelles de la main gauche et droite ont tout d’abord été contourées 
par un clinicien spécialiste à partir de connaissances anatomiques sur les images 3D. Les ROI 
ainsi tracées font office de références anatomiques pour le positionnement de la région germe 
(Figure 54), dont le volume et la position ne peuvent être sauvé entre deux suivis de fibres. 
Les paramètres de l’algorithme ont été fixés pour l’ensemble de l’étude (FA minimum = 0.25, 
longueur minimale des fibres =105 mm).  
 
L’ensemble des données a été traité par deux opérateurs différents. 
Dans un premier temps, la reproductibilité intra-examen intra- et inter-opérateur de 
repositionnement de la région source a été testée. Afin de comparer les différents tractus 
tracés, nous avons calculé un pourcentage de recouvrement des faisceaux, égal au rapport 
entre le volume de leur intersection sur le volume de leur union. En utilisant la même 
procédure, la reproductibilité inter examen intra opérateur des résultats issus d’un même 
schéma d’acquisition a été évaluée. 
Dans un deuxième temps, il a été demandé à un groupe de cliniciens spécialistes (3 neuro-
radiologues et 4 neurochirurgiens) d’évaluer la plausibilité anatomique des résultats en 
répondant aux cinq questions suivantes:  
 Le faisceau pyramidal correspondant à l’aire de la main est-il représenté dans 
son intégralité ? 
 Le faisceau pyramidal est il contaminé par d’autres fibres ? 
 En cas de contamination: les faisceaux de contamination sont ils 
anatomiquement plausibles ? 
 En cas de contamination: est-elle gênante pour l’interprétation du tractus 
pyramidal? 
 Pensez vous que les informations apportées par la tractographie sont 
intéressantes et utilisables en clinique? 
 
L’ensemble des résultats leur a été présenté à deux reprises de façon aléatoire. 
L’analyse quantitative et qualitative des résultats par des cliniciens spécialistes a permis 








Figure 54: Initialisation de la région germe et résultat de suivi de fibres. 
Représentation des régions d’intérêts de référence correspondant aux aires fonctionnelles droite 
(rouge) et gauche (jaune) de la main (a) sur l’image des directions principales. Positionnement 
de la région germe sur la ROI de référence. (c) Faisceau pyramidal droit (bleu). La partie 
remontant sur le côté gauche correspond à un faisceau de contamination. 
   
 
 
Nous avons montré que la reproductibilité de la méthode, en termes de pourcentage de 
recouvrement des tractus, s’élevait environ à 65% et 30% en intra et inter examen 






 6 directions 15 directions 32 directions Effet schéma d’acquisition 
















27.6% ± 10.1% 32.1% ± 14.9% 27.4% ± 12.8% p=0.449 29.1% ± 12.7% 
Tableau 18: Pourcentage de recouvrement intra- et inter-opérateur intra examen, et intra-
opérateur inter-examen en fonction du schémas d'acquisition. 
 
 
Les analyses qualitatives des faisceaux de fibres indiquent une plausibilité anatomique 
satisfaisante, sans différence significative entre les différents schémas d’acquisition. 
Néanmoins, la qualité des résultats obtenus à partir des images acquises à 15 et 32 directions 
parait en moyenne plus stable qu’en 6 directions (Figure 55). Chez 3 des 14 sujets, pour les 
paramètres de suivi de fibres que nous avons utilisés, nous avons constaté une absence totale 





























La reproductibilité intra examen n’est pas très élevée mais reste acceptable. Elle est en 
grande partie liée au choix de la région germe. Elle dépend donc essentiellement de 
l’initialisation de l’algorithme plutôt que de la méthode de tractographie elle-même.  
A l’inverse, la reproductibilité inter examen est très faible. Outre les erreurs de 
repositionnement de la région germe, ce mauvais résultat met l’accent sur la mauvaise 
reproductibilité des acquisitions DTI. L’absence de correction des distorsions dues aux 
courants de Foucault, pourtant limitées lors des acquisitions en imagerie parallèle (Bammer et 
al. 2002), constitue néanmoins une source d’erreurs. La correction des ces artéfacts en amont 
du recalage pourrait donc permettre l’amélioration de ces résultats. 
La modification du seuil de FA ou une légère translation de la région germe a permis 
l’obtention de résultats chez les 3 sujets pour lesquels aucune fibre n’avait pu être 
reconstruite. Il apparaît donc nécessaire d’adapter les paramètres de suivi de fibres à chaque 
sujet.  
 
Notre étude a permis de mettre en évidence la faible reproductibilité du suivi de fibres. 
Les acquisitions réalisées au moyen de 15 et 32 directions paraissent plus fiables qu’avec 6 
directions. Cependant, nous avons montré, en accord avec les études menées par Landman et 
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Farrel (Farrell et al. 2007; Landman et al. 2007), que les différences constatées entre les 
schémas d’acquisitions sont minimes comparées à la variabilité inter examen. Pour un temps 








Dans cette partie nous allons rappeler et discuter des principaux résultats apportés par ce 
travail de thèse.  
 
 
9.1 Optimisation des paramètres d’acquisition 
 
Le but de l’étude des paramètres d’acquisition était double. L’objectif premier a été de 
déterminer, pour différents coefficients de diffusion, l’influence des paramètres d’acquisition 
sur la qualité des images DTI afin de pouvoir choisir les mieux adaptés aux contraintes de 
temps de la clinique. 
Ainsi nous avons déterminé que pour un nombre total d’images et un jeu de direction 
donnés, il est préférable de multiplier les acquisitions pour chacune des directions au dépend 
des mesures non pondérées en diffusion. Les schémas d’acquisitions comprenant 15 et 32 
directions apportent de bien meilleurs résultats que le schéma à 6 directions. Les acquisitions 
avec 15 directions semblent donner des résultats légèrement meilleurs qu’en 32 directions, 
mais les écarts constatés ne permettent pas de trancher en faveur de l’un ou l’autre de ces 
schémas. En pratique, on pourrait se contenter de 15 directions. 
L’objectif second de cette étude sur fantômes était de sélectionner un schéma 
d’acquisition pour l’étude menée sur les sujets sains. Comparant trois schémas d’acquisitions, 





entre le nombre total n2 de mesures à b=1000 s/mm² et n1 le nombre de mesures à b=0 
s/mm² égal à 5. Pour chaque jeu de directions (6, 15 et 32 directions), le nombre de mesures a 
été choisi de façon à ce que le temps d’acquisition satisfasse aux contraintes de temps de la 
routine clinique, c'est-à-dire qu’il n’excède pas les 10 minutes. 
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Nous avons utilisé le DNR comme principal critère de qualité. Il est défini dans une zone 
homogène de l’image. Ce paramètre est donc difficilement mesurable sur les images acquises 
chez l’humain. De plus, en IRM tensorielle de diffusion, ce ne sont pas seulement la diffusion 
moyenne et son écart type au sein du voxel qui importent, mais l’obtention d’un tenseur de 
diffusion, permettant de décrire la diffusion anisotrope de l’eau dans les tissus et donnant des 
informations sur leur microstructure. C’est ce que nous avons essayé de faire, malgré le 
caractère isotrope de la diffusion dans nos fantômes, en mesurant la fraction d’anisotropie. Le 
DNR ne semble donc pas l’indice le mieux adapté à l’évaluation de la qualité des images DTI 
pour la tractographie. Il serait préférable d’utiliser un fantôme hétérogène, de diffusion 
anisotrope connue, pour évaluer d’autres paramètres d’intérêt, comme les valeurs propres et 
l’orientation des vecteurs propres. Quelques fantômes de ce type ont été réalisés, notamment 
grâce à des fibres synthétiques ou des moelles épinières de rats (Campbell et al. 2005; Perrin 
et al. 2005). Cependant, parmi ceux-ci, aucun ne fait vraiment l’objet d’un consensus.  
 




Cette partie, basée sur l’utilisation de données d’IRM de tenseur de diffusion simulées, 
nous a permis d’évaluer précisément l’impact des paramètres de tractographie, en particulier 
du pas de progression de l’algorithme, sur la précision des suivis de fibres. Nous avons 
implémenté et testé deux méthodes déterministes d’interpolation, Euler et Runge Kutta 
d’ordre 4. Ces algorithmes sont communément utilisés aussi bien avec le modèle du tenseur 
qu’en association des modèles plus complexes comme le modèle multi-tensoriel ou les 
données HARDI. 
Nous avons montré que les méthodes d’Euler et de Runge Kutta d’ordre 4 étaient 
équivalentes pour les faibles pas de progression, inférieur à 1/5 de la taille du voxel. Dans les 
cas où le pas est supérieur à cette limite, les fibres obtenues avec Runge Kutta d’ordre 4 sont 
beaucoup plus proche des trajectoires réelles des faisceaux. En considérant les données de 
diffusion en quelques points avoisinant le point courant, cette méthode d’interpolation permet 
en effet de limiter les erreurs d’accumulation dues au bruit quel que soit le pas de progression 
choisi. Il est donc préférable d’utiliser cette méthode, si le pas est inférieur au seuil indiqué. 
La simulation permet l’évaluation quantitative de la précision des méthodes de 
tractographie. Elle offre en effet la possibilité de générer dans un milieu isotrope réaliste une 
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fibre dont les coordonnées sont connues. Néanmoins, les données utilisées sont très éloignées 
de celles acquises en pratique sur le sujet sain et a fortiori sur le patient. Dans la perspective 
d’une utilisation de la tractographie en clinique, il est indispensable d’évaluer les résultats sur 
des images réelles. Ici encore, l’existence d’un fantôme physique de référence fait défaut. 
 
9.3 Evaluation de la reproductibilité et de la plausibilité 
anatomique des résultats de tractographie 
 
 
L’estimation de la fiabilité des résultats en tractographie est un point important de ce 
travail de thèse. Notre étude a été menée chez une population de 14 sujets sains. Nous nous 
sommes intéressés à l’un des principaux faisceaux, anatomiquement très bien connu: le tractus 
pyramidal, tracé à partir de l’aire fonctionnelle de la main. Dans la perspective d’une 
application en routine de la tractographie, nous avons choisi de tester un logiciel commercial, 
fourni par un constructeur de matériel de neuronavigation, basé sur une méthode déterministe 
(Tensor Deflection). Notre objectif était d’estimer la fiabilité de cette méthode, mais 
également d’identifier le schéma d’acquisition le plus performant pour la tractographie. 
Contrairement aux études proposées dans la littérature, qui se sont limités à l’appréciation de 
la reproductibilité intra examen (deux volumes d’images acquis de façon identique lors d’une 
même session), nous avons également évalué la reproductibilité inter examen chez le sujet 
sain (deux volumes d’images acquis de façon identique lors de deux sessions d’acquisition 
espacées d’un mois). 
 
La comparaison quantitative des tractus a été effectuée par le calcul d’un taux de 
recouvrement des deux trajectoires. Nous avons ainsi montré que la reproductibilité de la 
méthode, en termes de pourcentage de recouvrement des tractus obtenus, s’élevait en 
moyenne à 65% et 30% en intra et inter examen respectivement. Les résultats semblent peu 
dépendants du schéma d’acquisition.  
Les analyses qualitatives des faisceaux de fibres par plusieurs cliniciens spécialistes 
indiquent une plausibilité anatomique satisfaisante, sans différence significative entre les 
différents schémas d’acquisition. Néanmoins, la qualité des résultats obtenus à partir des 




La mauvaise reproductibilité des résultats, en particulier en inter examen, semble être liée 
à la méthodologie employée. Le repositionnement de la région germe, malgré la présence 
d’une région d’intérêt de référence positionnée sur l’aire de la main, reste incertaine et est en 
très grande partie responsable du manque de reproductibilité intra examen mais aussi inter 
examen.  
Les résultats que nous avons obtenus semblent donc essentiellement liés à la 
méthodologie utilisée. Nous avons choisi de travailler avec un logiciel commercial, utilisable 
par les cliniciens. L’inconvénient de ce type de logiciel est sans aucun doute le manque 
d’information détaillée sur l’algorithme ainsi que l’absence totale d’accès aux données 
(tenseur, valeurs et vecteurs propres, FA, profil de diffusion).  
Pour vérifier l’importance de la détermination des régions germes, nous avons procédé à 
une étude préliminaire sur nos données, en utilisant un logiciel développé au sein de notre 
équipe, basé sur l’algorithme déterministe Runge Kutta d’ordre 4. L’initialisation du suivi de 
fibres a été effectué selon la procédure de Wakana (Wakana et al. 2007), qui définit deux 
régions d’intérêts: une première ROI germe, placée au niveau des pédoncules cérébraux, une 
seconde ROI cible permettant de sélectionner uniquement les faisceaux arrivant dans le gyrus 
central. Ainsi, d’après les premiers résultats obtenus chez nos sujets volontaires, l’utilisation 
de deux régions germes ainsi que la possibilité de réutiliser la même région germe a permis 
une nette amélioration des mesures de la reproductibilité inter examen. En effet, les 
pourcentages de recouvrement observés sont de l’ordre 38% pour 6 directions, 55% pour 15 
directions et 58% dans le cas de 32 directions. Du fait du repositionnement exact des régions 
d’intérêt, la reproductibilité intra examen est proche de 100%.  
Cette étude met aussi en évidence une fiabilité croissante des résultats en fonction du 
nombre de directions employées lors de l’acquisition. Il semble néanmoins que les 
acquisitions comprenant 32 directions nécessitent un temps d’acquisition plus important sans 
pour autant apporter de véritable gain en termes de reproductibilité des résultats. Les 
acquisitions à 15 directions seraient donc suffisantes. 
Ces résultats sont davantages en adéquation avec ceux que nous avons trouvés sur 
fantôme mais aussi ceux décrits dans la littérature, selon lesquels les acquisitions avec 15 et 
32 directions sont beaucoup moins sensibles au bruit que celles obtenues avec le minimum de 
6 directions (Jones et al. 1999). 
Ces résultats préliminaires montrent qu’il est possible d’améliorer la fiabilité des 
méthodes de tractographie déterministes, et ce, en multipliant le nombre de régions germes. 
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L’utilisation d’un logiciel de recalage non rigide permettrait peut être une amélioration 
supplémentaire des résultats. 
 
Si les méthodes de Runge Kutta et TEND peuvent être considérées comme équivalentes 
dans le cas d’un faisceau rectiligne comme le tractus pyramidal, la méthode TEND est décrite 
comme moins fiable dans le cas de trajectoires plus tortueuses. En effet, au lieu de suivre la 
direction proposée par le tenseur de diffusion, cette méthode autorise une déviation de cette 
direction d’un angle assez peu maîtrisé, car il dépend d’un pourcentage arbitrairement fixé de 
la direction au point précédent. Cependant, pour pouvoir objectivement comparer ces deux 
méthodes au moyen de paramètres de tractographie strictement identiques, il faudrait 
implémenter la méthode TEND au sein du logiciel développé par le laboratoire. Ici encore, 
l’utilisation d’un fantôme permettrait de compléter les résultats obtenus par une mesure 
quantitative de la fiabilité des résultats.  
Il manque un gold standard en IRM de tenseur de diffusion, un outil qui permettrait un 
véritable contrôle de qualité à la fois des images de diffusion, mais également des algorithmes 
et des méthodes de tractographie. En ce sens, un effort particulier devrait porter sur 
l’élaboration d’un véritable fantôme physique de diffusion, utilisant par exemple des 
techniques de micro-gravures dans des matériaux poreux.  
 
Il nous paraît enfin important de rappeler que les résultats que nous avons obtenus portent 
sur le cas le plus simple, c'est-à-dire l’un des faisceaux les plus importants et les plus 
rectilignes de la substance blanche, chez le sujet sain. Or, en pratique, nous savons que les 
modifications des structures tissulaires engendrées par certaines pathologies rendent délicat le 
suivi de fibres. Par exemple, la présence d’oedème dans le cas des tumeurs cérébrales fait 
chuter la FA et peut donc entraîner une interruption prématurée de l’algorithme, voire une 
déviation du suivi de fibres par rapport à la trajectoire réelle du tractus. Ceci, ajouté à la faible 
reproductibilité de la méthode dans le cas non pathologique, rend difficile l’application de 







En conclusion, nous retiendrons de ce travail que les méthodes déterministes de 
tractographie cérébrale par IRM de tenseur de diffusion présentent une fiabilité limitée. 
 
Nous nous sommes placés dans la perspective d’une application en routine clinique de la 
tractographie cérébrale. La fiabilité et la reproductibilité des faisceaux sont des conditions 
indispensables à la mise en place d’études cliniques, a fortiori des études longitudinales. Nous 
avons donc porté notre attention sur l’évaluation de la reproductibilité à la fois du suivi de 
fibres (intra examen) et des acquisitions IRM (inter examen). Ainsi, nous avons montré 
qu’une faible erreur de positionnement de la région germe pouvait entraîner un important 
changement dans les résultats. Avec la méthodologie utilisée, nous avons mis en évidence une 
faible reproductibilité des acquisitions en tenseur de diffusion. La modification des 
paramètres, en particulier l’augmentation du nombre de directions de gradients de diffusion, 
permettrait cependant de réduire la variabilité des trajectoires. L’évaluation de la 
reproductibilité des résultats pourrait permettre d’inclure dans la présentation des résultats une 
marge d’incertitude sur la position du tractus. 
 
Nos mesures semblent néanmoins en partie liées à la procédure employée et demandent 
donc à être validées par l’utilisation d’autres méthodes de tractographie.  
 
Malgré un certain manque de fiabilité, la tractographie cérébrale reste l’unique méthode 
non invasive permettant la visualisation des faisceaux de fibres in vivo. L’interprétation et 
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Annexe 1 
 La séquence d’écho de spin EPI 
 
 
Proposée dès 1955 par Hahn, la méthode basée sur l’écho de spin permet d’éliminer les 
hétérogénéités constantes de 0B
r
 et d’accéder au vrai T2. A l’arrêt de l’impulsion d’excitation 
de 90°, les spins sont en phase et la composante transversale de l’aimantation est maximale. 
Très vite, les spins se déphasent à cause des hétérogénéités de champ d’origine moléculaire 
d’une part et propres à 0B
r
 d’autre part. Les spins s’écartent en éventail et l’aimantation  
résultante décroît selon une courbe exponentielle en T2*. A l’instant t = TE/2, une impulsion 
Rf de 180° est appliquée qui inverse le sens des déphasages. A l’instant t = TE, les spins sont 
à nouveau pratiquement en phase. En effet, le déphasage dû à la relaxation spin-spin n’est pas 
corrigé. L’aimantation transversale résultante est donc légèrement plus petite qu’initialement, 




















nce d’écho de spin. 
Un cycle d’impulsions de 90° et 180° ne permet d’obtenir qu’une ligne du plan de Fourier. Pour 
obtenir les lignes suivantes, il faut répéter chaque ligne de ce cycle en faisant varier le codage de 
phase. Le temps d’écho, TE correspond au temps de mesure et le temps de répétition, TR au temps de 






Au cours d’un cycle d’impulsions, c’est à dire pendant le temps de répétition TR, qui 
sépare deux impulsions de 90°, on recueille une ligne de la matrice image. L’impulsion de 
refocalisation du système de spins de 180° est appliquée au temps t = TE/2 où TE est le temps 
d’écho, c’est à dire le temps de recueil du signal. Ce cycle est ensuite répété pour obtenir 
toutes les lignes de la matrice. Ces paramètres d’acquisition sont essentiels car ils 
conditionnent le type d’images obtenues. Ainsi, un TR et un TE courts permettent d’obtenir 
une image pondérée en T1, tandis qu’un TR et un TE longs donnent lieu à une image 
pondérée en T2. Si on ne sélectionne pas les spins selon leur T1 (TR long) ou selon leur T2 
(TE court), on obtient une image pondérée en densité de protons. 
 
La méthode  d’acquisition EPI 
 
 
La méthode d’acquisition Echo Planar imaging (ou EPI) est développée ici car elle est très 
largement utilisée lors d’acquisition en imagerie de diffusion (Diffusion Weighted Imaging : 
DWI) et de tenseur de diffusion (Diffusion Tensor Imaging DTI). Dans ce type d’imagerie, 
l’EPI est associé à la méthode des échos de spin pour réaliser une mesure rapide de la 
diffusion des protons de l’eau dans le corps humain. 
 
L’avantage de l’EPI, en mode « single shot » (simple tir) , est d’échantillonner la totalité 
de l’espace de Fourier en un seul temps de répétition TR, alors que les autres techniques 
(« multi-shot ») nécessitent de nouvelles excitations des spins par impulsions RF. En effet, à 
la suite d’une excitation RF, une série d’oscillations extrêmement rapides du gradient de 
codage en fréquence (Gf) génère un train d’écho de gradient, permettant l’acquisition des 
images en quelques centaines de millisecondes. Chaque écho est codé en phase par 
l’application continue ou discrète d’un gradient de codage de phase (Gp), permettant ainsi 






Séquence d’acquisition EPI : Après l’impulsion de 90°, des échos de gradients sont générés par 
inversion rapide du gradient de lecture (Gf). Un codage de phase (Gp) très bref est appliqué 
immédiatement avant le recueil du signal permettant ainsi de remplir le plan de Fourier. GE représente 





Echantillonnage du plan de Fourier : En haut, mode « zig zag ». Au centre, mode entrelacé. En bas, 





L’EPI étant une séquence basée sur l’écho de gradient, elle est sensible aux différences de 
susceptibilité magnétique (T2*). Le contraste obtenu en imagerie EPI est déterminé par le TE 
de l’écho acquis lorsque GE est nul, c’est à dire au centre du plan de Fourier. Comme pour les 
séquences d’écho de spin avec train d’échos, le TE d’une image est en fait un TE effectif. Ce 
sont les impulsions Rf préparatoires, appliquées avant la période de lecture, qui conditionnent 
la pondération finale de l’image. 
 
En « single shot », le signal décroît donc avec la constante de temps T2. L’ensemble du 
plan de Fourier doit donc être rempli avant l’atténuation totale du signal. Dans le cas d’un 
long temps d’écho (TE), certaines composantes du signal peuvent même disparaître. De plus, 
le S/B dépend du signal au centre du plan de Fourier, signal d’autant plus faible que TE est 
grand. Il convient donc de choisir le TE le plus petit possible. Aussi, le temps de lecture 
devant être réduit au maximum, il n’est pas possible en « single shot », d’acquérir précisément 
l’ensemble du plan de Fourier. Ainsi en mode entrelacé, cela se traduit par un espacement des 
lignes d’acquisition et donc une diminution de la résolution spatiale.  
En « multi shot », l’application de nouvelles impulsions RF permet une acquisition plus 
fine du pan de Fourier, engendrant ainsi une meilleure résolution spatiale et permettant une 
amélioration du S/B. Cependant, elle nécessite un temps d’acquisition beaucoup plus 
important qu’en « single shot ». Aussi la technique d’acquisition « echo de spin Single Shot 
EPI » reste la plus utilisée en pratique pour l’imagerie tensorielle de diffusion. 
 
L’EPI est donc une technique d’acquisition ultra rapide. Cependant, cette réduction du 
temps d’acquisition s’accompagne d’une perte de qualité se traduisant par l’apparition sur les 
images EPI, d’artefacts caractéristiques, principalement dans la direction du codage de phase: 
  
 Artefact de susceptibilité magnétique 
L’EPI est particulièrement sensible aux hétérogénéités du champ magnétique qui 
peuvent rendre certains tissus inobservables par un raccourcissement significatif du 
T2*. Cet artefact se traduit sur l’image par une disparition de signal et une déformation 
géométrique importante. Les principales localisations sont la base du crâne et les 
interfaces des cavités aériennes (sinus, mastoïdes.). L’amélioration de l’homogénéité 
du champ principal grâce aux bobines de shim, la diminution du temps d’écho effectif 
(TEeff), la réduction de l’épaisseur de coupes permettent de minimiser cet artefact. 
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 Artefact de déplacement chimique 
L’artefact de déplacement chimique est une interaction entre le codage en fréquence et 
les différences de fréquence de résonance dues à l’environnement chimique des spins. 
Il existe ainsi une erreur de localisation du signal de la graisse due à un décalage de 
fréquence de résonance de 3,5 parties par million (ppm) par rapport aux protons de 
l’eau, notamment dans la direction du codage de phase. Il est donc nécessaire d’utiliser 
l’EPI avec une impulsion de saturation du signal de la graisse. 
 
 Images fantômes ou « Nyquist Ghosts » 
Ce phénomène apparaît comme la reproduction décalée et la superposition de plusieurs 
motifs de l’image. Il peut être dû au décalage, dans le plan de Fourier, entre le centre 
de l’écho pair (lecture de droite à gauche) et le centre de l’écho impair (lecture de 
gauche à droite). L’erreur de localisation peut aussi être due à l’imperfection des 
gradients qui provoquent une trajectoire aléatoire dans le plan de Fourier. Enfin, une 
mauvaise gestion temporelle des événements de la séquence (calcul de l’intensité des 
gradients) peut aussi être à l’origine de cet artefact. Pour compenser ces erreurs de 
localisation, on peut soit recalculer le déphasage entre les échos pair et impair, soit 
modifier le profil des gradients utilisés. 
 
 Présence de décharges électrostatiques ou « spikes » 
Les « spikes » sont dus aux vibrations mécaniques de contacts électriques dans les 
circuits de réception de la radiofréquence. Sur l’image, ces décharges entraînent une 
sorte de quadrillage. Optimiser la stabilité mécanique de la machine et respecter un 




Annexe 2  
Imagerie parallèle : « SENsitivity Encoding » 
 
En imagerie classique, il n’est possible d’acquérir qu’un seul point du plan de Fourier 
(aussi appelé espace des k) à la fois. La rapidité avec laquelle on échantillonne l’espace des k 
est donc le principal déterminant du temps d’acquisition. L’amélioration des performances 
des gradients de champs magnétiques ont permis de réduire considérablement le temps 
d’acquisition. Cependant, les vitesses limites d’acquisition du plan de Fourier ont aujourd’hui 
pratiquement été atteintes. Pour palier ce problème, une nouvelle méthode d’acquisition a été 
développée: l’imagerie parallèle. Les techniques d’acquisition parallèle combinent les signaux 
de plusieurs éléments d’antennes en réseau phasé afin de reconstruire l’image, avec pour 
objectif principal : 
• soit d’améliorer le rapport signal/bruit 
• soit d’accélérer l’acquisition et diminuer la durée d’une séquence 
En effet, lorsqu’on place un récepteur près d’un objet, la contribution de la source de 
signal au courant induit dans le récepteur varie en fonction de sa position. Connaissant la 
sensibilité de ce récepteur, il est possible d’avoir des informations sur l’origine spatiale du 
signal et de les utiliser pour générer une image. En utilisant plusieurs détecteurs en parallèle, 
il est donc possible d’acquérir de façon simultanée et indépendante plusieurs signaux en 
parallèle.  
 
En imagerie tensorielle de diffusion, l’imagerie parallèle est principalement utilisée pour 
réduire le temps d’acquisition. 
 
Antennes en réseau phasé et imagerie parallèle : 
 
Chaque élément d’antenne a un volume de réception limité, avec des sensibilités variables 
en fonction de la distance par rapport à l’élément d’antenne. Le signal recueilli par chaque 
élément d’antenne comporte donc une information spatiale (position de l’antenne, volume de 
réception, sensibilité dans le volume) qui peut être utilisée pour reconstruire l’image, en 
complément du codage spatial induit par les gradients. Si on utilise l’acquisition parallèle 
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pour diminuer le nombre de pas de codage de phase (en utilisant l’information spatiale liée au 
profil de sensibilité des différents éléments d’antenne), la durée du temps d’acquisition peut 
être divisée par un facteur 2 ou 3  pour une IRM à 1,5T.  Le facteur de réduction, noté R, 
s’exprime de la façon suivante : 
 
parallèle imagerieen  phase de codages de Nombre
 nelleconvention imagerieen  phase de codages de NombreR =  
 
Reconstruction de l’image  
 
Les méthodes d’acquisition parallèle se divisent en 2 grandes familles : 
• les méthodes reconstruisant l’image globale à partir des images produites par chaque 
antenne (reconstruction dans le domaine image, après transformée de Fourier) : 
SENSE (SENSitivity Encoding), PILS (Partially Parallel Imaging with Localized 
Sensitivity), ASSET (Array Spatial Sensitivity Encoding Technique) 
• les méthodes reconstruisant le plan de Fourier de l’image à partir des signaux 
fréquentiels de chaque antenne (reconstruction dans le domaine fréquentiel, avant la 
transformée de Fourier) : GRAPPA (GeneRalized Auto-calibrating Partially Parallel 
Acquisition) 
Dans les matériels IRM actuellement commercialisés, c’est la technique de reconstruction 
dans le domaine image qui est la plus répandue : SENSE (Philips), mSENSE (Siemens), 
ASSET (GE), SPEEDER (Toshiba). Parmi les algorithmes de reconstruction dans le domaine 
fréquentiel, seul  GRAPPA est utilisé en pratique clinique courante. 
Les deux types d’algorithmes offrent une qualité de reconstruction similaire et sont 
globalement équivalents. 
 




Les deux familles d’acquisition parallèle: Reconstruction de l’image globale à partir des images 
produites par chaque élément de l’antenne (orange). Reconstruction du plan de Fourier de 





Lors d’une acquisition EPI entrelacé, la méthode SENSE permet de réduire le temps de 
remplissage du plan de Fourier en augmentant pour chacun des détecteurs l’écart entre les 
lignes d’acquisition. Le temps d’acquisition est donc réduit et la résolution spatiale 
maintenue. Cependant, espacer les lignes d’acquisition dans le plan de Fourier revient à 
diminuer le FOV («  Field of view »), les images intermédiaires de chaque élément d’antenne 
présentent donc des artéfacts de repliement. Grâce aux profils de sensibilité des éléments, on 
peut calculer l’image « dépliée » en déduisant la valeur des pixels à partir des différentes 
images intermédiaires de chaque élément. La mesure des profils de sensibilité des éléments de 
l’antenne en réseau phasé se fait lors d’une acquisition séparée avant la séquence d’imagerie 
sous la forme d’une acquisition 3D basse résolution de l’ensemble du champ de vue. Cette 
calibration est essentielle car elle est à la base de la reconstruction de l’image finale, et toute 









Artefact de repliement : Lorsque le FOV est réduit dans le sens du codage de phase, il en résulte 




Bénéfices et inconvénients de l’imagerie parallèle 
 
 
La réduction de la durée des séquences et de la lecture du signal grâce aux techniques 
parallèles permet de réduire le temps d’acquisition et donc des artéfacts, notamment pour les 
séquences EPI. 
Cependant, l’accélération de l’acquisition s’accompagne d’une baisse du rapport signal / 
bruit du fait de plusieurs facteurs : 
• de la diminution du nombre de lignes de l’espace K mesurées (d’un rapport égal à la 
racine carré du facteur d’accélération) 
• d’un facteur géométrique (facteur g) qui dépend du nombre, de la taille et de 
l’orientation des différents éléments d’antenne, avec pour conséquence un rapport 
signal/bruit hétérogène au sein de la coupe 





BS nelconventionSENSE =/  
  
Où g est le facteur géométrique 
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Purpose: To evaluate tractography both in terms of acquisition schemes and deterministic 
method commonly used in clinic (tensor deflection algorithm), we studied one of the major 
tract, anatomically well known, and which should be preserved as much as possible during 
neurosurgery: the cortico-spinal tract.  
Materials and methods: Two identical exams, composed of three DTI acquisition schemes 
(6, 15 and 32 gradient directions), each during less than 10 minutes, were performed on 14 
healthy subjects during two different sessions. For each subject, intra- and inter- operator, and 
intra- and inter-exam reproducibility was quantitatively calculated by spatial matching among 
tracts from different fiber tracking assessments. To complete this study, a qualitative 
evaluation of fiber pathways plausibility was performed by 7 clinical specialists.  
Results: Tractography reproducibility, which do not depend on the acquisition scheme, is 
about 65% and 30% for intra- and inter-exam respectively. Qualitative analyses show that 
fiber tract are globally anatomically plausible. Tractography reproducibility is clearly weak. 
Compared to test-retest reproducibility and impact of SNR, the effects of the diffusion 
weighted schemes on fiber tracking results are minor. Nethertheless, tractography, which 
provides usefull information on tract position for neurosurgical planning, has to be improved 
and thus has to be used carefully.  
 
Key words: fiber tracking, reproducibility, tensor deflection algorithm, cortico-spinal tract. 
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Fiber tracking (FT) is a noninvasive method for three-dimensional reconstruction and 
visualisation of white matter (WM) tracts in the human brain using diffusion tensor imaging 
(DTI) data 
1-4
. The delineation and characterization of fiber bundles may help to understand 
normal brain functions and changes due to pathologic processes 
5
. For example, tumor cells 
can invade and change white matter fiber structures by widening, displacing, and disrupting 
the fiber bundles 
6-10
 Therefore, it is very important to determine the relationship between the 
lesions and the eloquent white matter tracts so that appropriate neurosurgical approaches can 
be designed to avoid destroying important fiber tracts. Some groups have used DTI 
tractography to visualize the spatial relationship between lesions adjacent to the sensori-motor 
system and cortico-spinal tract (CTS) for planning neurosurgical strategies 
11
. Others have 
used DT imaging-based tractography information for intraoperative guidance by integrating 
the DTI-FT data into a traditional neuronavigation system 
12-14
 While most studies showed the 
usefulness of this technique in neurosurgical planning, the validity of the information 
provided remains to be confirmed; for example, subcortical white matter electrical stimulation 
has shown a possible underestimation of actual size and misposition of fiber bundles by DTI-
FT 
15
. In terms of validity, tracking results of many major white matter tracts have been 
shown to be in very good agreement with neuroanatomic definitions based on postmortem 
studies. Although qualitative results may be very valuable, the lack of a gold standard still 
precludes an objective quantitative evaluation of these fiber-tracking algorithms with respect 
to precision, accuracy and reproducibility. Some studies attempted to assess fiber tracking 
results, but they were based either on simulated data 
16-18
 or animal studies 
19,20
 and 
acquisition schemes were not adapted to clinical application in humans. However, question 
remains whether the DTI fiber tractography results are reproducible and reliable enough to be 
used as a tool for clinical routine.  
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One major source of variability, in addition to noise, partial volume effect and 
complex fiber architecture within a voxel 
21
, comes from placement of seed regions and 
reference regions on interest (ROI) to identify specific white matter tracts. Recently, Wakana 
et al. tried to reduce this variability by defining protocols, including multiple ROIs based on 
anatomical knowledge, to reconstruct major white matter tracts and then assess intra-operator 
and inter-operator reproducibility 
22
. However, this study did not mention the reproducibility 
of the fiber tracking method itself. 
The purpose of our study was to evaluate fiber tracking strategy in terms of acquisition 
schemes in conjunction with a deterministic method commonly used in clinic. We decided to 
study one of the major tract, anatomically well known, and which should be preserved as 
much as possible during neurosurgery: the cortico-spinal tract. Reproducibility was 
quantitatively calculated by spatial matching among different trials by the same operator 
(intra operator) on six data sets (3 acquisition schemes, all acquired twice) from the same 
subject (intra-subject inter-exam). To complete this study, a qualitative assessment of fiber 
pathways plausibility was performed by clinical specialists.  
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MRI data were acquired from 14 healthy volunteers (all male, age range: 25-55 yr, mean age: 
28.8 ± 8.3 yr), using a 1.5 T Philips Intera system (Philips Medical System, Best, the 
Netherlands). An 8-element head coil array was used for both RF transmission and MR signal 
reception. The subjects head was secured in the head coil by means of foam padding and 
restraining strap stretched across the forehead. All volunteers signed informed consent and the 
study was approved by the local Ethic Committee. Before MRI exam, the laterality quotient 
from the Edinburgh Handedness Inventory was calculated for each subject. 
Imaging 
 
Each exam was composed by three DTI acquisitions (6DW, 15DW and 32DW gradient 
directions) followed by an anatomic T1-weighted three-dimensional (T1-3D) acquisition.  
For DTI, we used a single shot, spin-echo diffusion weighted echo planar imaging (EPI) 
sequence. A diffusion weighting of 1000 s/mm² (high b value) was used. A reference image 
with no diffusion weighted (b=0 s/mm²) was also recorded. Numbers of measurements were 
chosen according to Alexander et al 
23
, this is to say that the ratio of high to low b 
measurements was of 5 to 1. Due to clinical time constraints, each sequence had to last less 
than 10 minutes, within an acceptable Diffusion Noise Ration (ideally>50) 
24
. In order to 
estimate acquisition parameters (cubic voxel size, number of repetitions) satisfying this DNR 
constraint, a preliminary phantom study was performed. For each acquisition scheme, 
diffusion tensor and measured DNR were computed, voxel size varying between 1.5 mm and 
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3 mm (1.5 mm, 1.9 mm, 2.2 mm, 2,5 mm, 2.8 mm and 3 mm). 2.2 mm was the minimum 
voxel size which allowed DNR>50 for all acquisition schemes. Then, acquisition parameters 
were set as followed: echo time (TE) 86 ms, SENSE factor = 2, matrix size 112 x 112, a field 
of view (FOV) 245 x 245 mm, slice thickness 2.2 mm (2.2 mm cubic voxel) with no gap, 55 
slices parallel to AC-PC line. Details of acquisition schemes are described in table 1.  
 
T1-3D acquisition was also measured (TE=4,6 ms, TR= 25 ms, matrix size 256 x 256, FOV 
240 x 240 mm, slice thickness 1 mm, slab 180 mm, CLEAR option to have an homogeneous 
image). Scan duration: 9 min 43 s. 
The total scan duration was approximately 45 minutes, including volunteer installation. A 





Data were analysed on Xbrain (BrainLab, Heimstetten, Germany), the neuronavigation 
software used in clinical routine. After conversion of the data (PatXfer 5.1, BrainLab), all 
diffusion images were registered with T1-3D images using a rigid registration algorithm by 
applying an intensity-based pyramidal approach using mutual information 
25,26
. This software 
allows data conversion, apparent diffusion coefficient, diffusion tensor and fractional 
anisotropy calculation, and fiber tracking. Fiber tracking algorithm is based on a tensor 
deflection algorithm, first described by Lazar et al 
27
.
We decided to study one of the major tract, anatomically well known: the pyramidal tract. 
Thus, it was necessary to define a specific seed region to start fiber tracking. The hand area is 
known to be one of the anatomical pyramidal tract origin. It is localed on the posterior face of 
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the precentral gyrus on a broad knob-like area, most often having the form of an inverted 
omega or horizontal epsilon when examined in the axial plane and appears as a posteriorly 
directed hook in the sagittal plane.
28
. Thanks to this anatomical information, both right and 
left hand areas were contoured, on the first T1-3D volume of each suject, by a senior 
neurologist and saved as region of interest. Using IPlan RT FiberTracking (Brainlab 
software), fiber tract seeding was performed by defining a parallelepipedic volume of interest 
(VOI) in the co registered anatomic T1-3D dataset. It was not possible to save VOI position 
and volume between two tractography experiments. To control the reproducibility of VOI 
position and volume as well as possible, this VOI was defined as tangential to each hand area 
ROI. A raster of a third of the voxel size was applied in the VOI to define the starting points. 
The calculated major eigenvector of each seed point was then selected as the original 
propagation direction. Then, the iteration was started until stop criteria (minimum fractional 
anisotropy (FA), tract minimum length) are met. In this study, the minimum FA was set to 
0.25, and as the pyramidal tract is composed of long fibers, the minimum tract length was set 
to105 mm. A constant stepsize (1/3 voxel size) was implemented. The propagation direction 
at each voxel was given by the deflection vector. For a third of the voxel size, the direction 
was defined as constant, then according to the neighbouring results, the direction was 
corrected by weighing the previuos direction by 20% and the new one with 80%. The tract 
was propagated both in the forward and reverse directions of the major eigenvector. The fiber 
tracking result was represented on the T1-3D volume as streamlines. A 3D object was 
generated by wrapping neighbouring fibers with a contour, the closing lines around all the 
fibers from all slices resulting in the 3D object 
13
. Boolean operators can also be applied to 3D 
objects to obtain measures of union, intersection and fusion. 
According to neurosurgery application, only the part above cerebral peduncle was analysed. 
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Quantitative comparison between fibers was calculated by using boolean operators on tractus 
volumes. Two tractus had exactly the same volume and pathway if the ratio volume- 
intersection on volume-fusion is 100%. This ratio was called volumic agreement percentage. 
Seed region position reproducibility (intra-operator, intra-exam) was assessed, by 
repositioning twice the seed region on the reference ROI on both right and left side. To assess 
inter-operator reproducibility, the protocol was performed by two different operators. 
Inter-exam reproducibility was evaluated by comparing fiber tracking results from the same 
acquisition scheme on the first and second exams (inter-exam). This operation was performed 
by the same operator. 
The volumic agreement percentages were compared from the obtained mean scores using 




Qualitative evaluation of pyramidal tract pathways was performed by a group of 7 clinicians 
composed of 3 neuro-radiologists (raters 1, 3 and 5) and 4 neurosurgeons (raters 2, 4, 6 and 
7). Fiber tracking results were presented both on 3D directional color map and on anatomical 
axial slices. All data from 14 subjects were randomly presented twice, during two different 
sessions (session 1 and session 2), to clinicians who were asked to answer the 5 following 
questions by giving a mark from 0 to 5 for both right and left side: 
Page 10 of 34
Journal of Magnetic Resonance Imaging














































































- Question 1: Considering the part of the fiber pathway belonging to the pyramidal tract 
from the hand area, is it fully represented? (0: the pyramidal tract is not represented, 5: 
Pyramidal tract if fully represented) 
- Question 2: Considering the part of the fiber pathway belonging to the pyramidal tract 
from the hand area, is it contaminated by other fiber tract? (0: pyramidal tract is very 
contaminated, 5: no contamination) 
- Question 3: In case of contamination: are the contamination tracts plausible? (0: not 
plausible, 5: very plausible. 6: if no contamination observed in question 2) 
- Question 4: In case of contamination: Are the contamination tracts disturbing for 
pyramidal tract interpretation? (0: very perturbing. 5: not perturbing at all, 6: if no 
contamination observed in question 2) 
- Question 5: Do you think that information provided by fiber tracking could be 
interesting and usable for clinical application? (0: Not at all, 5: Yes of course) 
 
All images from the first exam were analysed by the seven clinicians, whereas those from the 
second exam were analysed by four of them (raters 1, 2, 4 and 7). Thus, all results comparing 
exam 1 and exam 2 are estimated considering only the four raters who did the whole analyse. 
 
A mean score was calculated for left and right side for each image. The maximum result was 
5.4. Fiber tracking results were compared considering mean score using repeated measures 
ANOVA with acquisition scheme, evaluation number, rater, clinical speciality and tractus 
side as factors. In case of tractus side effect, laterality quotient was chosen as covariate.  
To complete this investigation, another repeated measures ANOVA was performed on each 
question. 
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14 healthy volunteers were included in this study. Regarding raw data and fiber tracking 
results, we can divide them in 3 groups: Group A: One of the two exams is missing (2 
subjects: 1 left-handed, 1 right-handed); Group B: all fibers are represented (9 subjects: 8 
right-handed, 1 left handed), Group C: one or more fibers are missing at least on one exam (3 
subjects: all right-handed). (Table 2) 
Quantitative analysis of fiber tracking results reproducibility were performed on 11 subjects 
(group A, B) for the intra- and inter- operator intra exam study, and on 9 subjects (group B) 
for intra-operator inter-exam study. (Table 3) 
Qualitative analysis of clinicians answers to the questionnaire on first and second DTI exam 
was performed on 9 subjects from groups B. 
Fiber tracking of data from group C was performed a second time by changing fiber tracking 
parameters.  
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Quantitative analysis of reproducibility 
Table 4 shows the mean volumic agreement percentage of intra-operator intra-exam 
reproducibility (11 subjects from groups A and B, both right and left side, n = 22), inter-
operator intra-exam reproducibility (11 subjects from groups A, B, both right and left side, 
n=22) and intra-operator inter-exam (9 subjects from groups B, both right and left side, n=18) 
for each acquisition scheme (Fig. 1). There was no significant difference between right and 
left side reproducibility (p=0.411 for intra operator intra exam, p=0.530 for inter-operator 
intra exam and p=0.207 for inter exam study).  
There was no difference between acquisition schemes either for intra-operator intra-exam 
(p=0.582), or for inter-operator intra-exam (p=0.919) or for intra-operator inter-exam 
reproducibility (p=0.449). Then, mean reproducibility for all acquisitions schemes was also 





Table 5 shows mean score and standard deviation for each of the questionnaire question. 
 
Pyramidal tract plausibility evaluation lead to good results (question 1 global mean 
score=4.18). Contamination by other fiber pathways was present (question 2, global mean 
score=3.35) but these fibers seemed anatomically plausible (question 3, global mean 
score=3.99) and did not disturb the pyramidal tract analysis (question 4, global mean 
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score=4.20). Finally, clinicians judged that fiber tracking results could be interesting and 
usable for clinical routine (question 5, global mean score=3.86).  
 
Mean scores were significantly different between raters (p<0.001) (Fig. 2). Nevertheless, 
regarding each rater, mean score did not depend on the evaluation session either for exam 1 
(p=0.301) (figure 2) or for exam 2: p=0.663.  
Globally, there was no significant difference in the questionnaire mean results considering the 
evaluation session number (2 per exam) (p=0.786) and exam number (p=0.079). (Fig. 3).  
 
Statistical analysis of mean scores from both first and second exam (4 raters) showed a 
dependence on brain side with better significant results (p=0.003) on left side (mean score for 
left side = 3.97 +/- 1.13; mean score for right side= 3.75 +/- 1.43). This difference can be 
related to a lateralisation (Edinburgh Handedness Inventory quotient) effect because when the 
Edinburgh quotient was introduced as covariate, brain side effect was no longer significant 
(p=0.194) .  
Mean results did not depend on the acquisition scheme for both exams (Exam 1: p= 0.128, 
Exam 2: p= 0.479) (Fig. 4a, Fig. 4b). Nevertheless, on exam 1, acquisition scheme with 6DW 
gradients directions lead to significantly better results than with 32 directions (planned 
comparison: p= 0.046). The 15 directions acquisition scheme performance was not 
significantly different from 6DW and 32DW schemes. In exam 2, there was no significant 
difference between images mean scores for 6DW, 15DW and 32DW direction schemes even 
if the 15 DW directions scheme seemed to lead to anatomically better results. 
 
Nevertheless, when both exams 1 and 2 evaluations (by raters 1, 2, 4 and 7) were compared, 
there was a sequence x exam combined significant effect (p=0.0002). Mean score from 
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images acquired with the 6 DW directions scheme was significantly different (p< 0.0001) 
from exam 1 to the same exam (exam 2), acquire one month later. Conversely, mean scores 
were quite similar between the two exams for 15 and the 32 DW directions (Fig. 5). 
 
Quantitative and qualitative correlation 
We found a correlation between mean volumic agreement percentage and pyramidal tract 
contamination by other tracts (question 2, exam 1) for intra-exam intra-operator (p=0.001), 
intra-exam inter-operator (p<0.001) and inter-exam intra-operator reproducibility ( p<0.001). 
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The lack of reproducibility due to differences in seed region position (intra and inter operator, 
intra exam) was quite important but remained acceptable. Seed region volume depended on 
hand area volume which is small. A small difference in seed region volume position induced 
an important difference in fiber tract pathway, adding contamination fibers. A mispositioning 
of the seed region could lead to select voxels which belonged to other tract and then reduce 
volumic agreement percentage. This could explain the correlation between volumic agreement 
percentage and pyramidal tract contamination.  
Although correlation between hand anatomical and functional locations is really precise, seed 
VOI position would have been more accurate if it had been selected from fMRI or PET 
functional data. In addition, tractability thresholds or stop criteria are important parameters to 
ensure accurate fiber tracking. To control fiber tracking as well as possible, we used the same 
stop criterion for all DTI volumes (FA threshold= 0.25 and minimum length= 105mm). As 
mentionned, fiber tracking failed to represent any tract for one or both brain side in 4 exams 
out of 18 from the 3 volunteers of group C (3 volunteers, 3 acquisition schemes, 2 exam 
sessions). A mispositioning of the seed region on the hand area or an unadapted stop criteria 
choice could explain this lack of fiber. To assess this assumption, we tried to change stop 
criteria or/and seed region location and performed fiber tracking once more for subjects from 
group C. Indeed, fibers were obtained for two exams by decreasing FA threshold to 0.2. 
Decreasing minimal fibers length did not lead to a better delineation of pyramidal tract but 
just added short intra-hemispheric association fibers. Endly, tract was obtained in one case 
only when displacing the seed region medially of about the size of the box (several 
millimetres). This tract probably corresponded to the CST projecting to the medial cortical 
regions and not to the hand area. In another case, shifting the seed region forward induced 
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fibers which might have been the CST. According to these results, it seems that parameters, 
particularly the FA, must be adapted to the patient. 
 
Conversely, inter exam reproducibility was clearly weak. A good registration between DTI 
exams and 3D data was essential in order to obtain reproducible seed region positioning. EPI 
acquisition is highly sensitive to eddy currents induced by the large diffusion gradients, 
resulting in image distortions like scaling, shear and translation 
29,30
. Image distortions and 
blurring in the diffusion-encoded EPI scan is considerably reduced thanks to SENSE 
acquisition 
31
. Nevertheless, images distortions related to eddycurrents artefacts should be 
corrected 
29
 before the rigid registration with 3D volume. Unfortunately, Brainlab software 
did not include eddy-current artefacts correction. It can thus be presumed that reproducibility 
would have been improved otherwise. Comparing quantitative and qualitative results, it 
appeared that reproducibility results and fiber contamination evaluation were correlated. 
Regarding the way reproducibility was assessed in this study, contamination may also 
deteriorate the results. We also observed that handedness explained the brain side asymmetry 
effect of tract evaluation. These observations fit to those of Guye et al, who showed a fiber 
density asymmetry in the primary motor cortex, with a leftward hemispheric predominance of 
WM connections for right-handed subjects 
32
.
Mapping the living human brain connectivity with clinical scanners and reasonable 
acquisition time is a difficult challenge. Indeed, fascicle tracking is a mathematically ill-posed 
problem especially sensitive to noise in the direction map inferred from the DTI data. Many 
studies have studied optimal imaging parameters for diffusion measurement 
33-35
 and fiber-
orientation estimation in diffusion MRI 
23
. Authors advised to increase the number of DW 
gradient directions, which is not always possible on clinical devices and also increases 
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acquisition time. In this study, we assessed three acquisition schemes (6DW, 15DW and 
32DW gradient directions), with a number of measurements compatible with clinical time 
constraints. Regarding a large and straight pathway tract like the pyramidal tract, the number 
of gradient directions did not seem to play an important role in fiber pathway plausibility. 
Nevertheless, contrary to 15DW and 32DW directions schemes, images from the 6DW 
direction scheme first and second exam lead to different results. It is unlikely that this 
difference was due to the raters own evaluation since it was assessed and shown to be quite 
reproducible. This was probably due to difference in images from the first and the second 
exam. It is indeed well known that diffusion tensor determination is less accurate and more 
sensitive to noise when low angular resolution is used.  
The observed differences in the fiber tracking results due to different acquisition schemes 
appear to be small relative to inter exam variability. Our results are in agreement with those of 
Landman et al. and Farrel et al 
36,37
, who showed that compared to test-retest reproducibility 
and impact of SNR, the effects of the diffusion weighted schemes on DTI contrasts (FA, MD 
and principal eigenvector orientation) ,and thus on fiber tracking results, were minor.  
 
We use a tensor deflection algorithm based on the tensor model. This method uses the entire 
diffusion tensor to determine the direction of propagation. In straight pathways like the 
pyramidal tract, the TEND algorithm is much less sensitive to both measurement noise and 
lower anisotropy than the streamline algorithm. However, TEND underestimates the 
trajectory curvature for curved pathways. One of the reasons of the bad reproducibility results 
may thus be related to the chosen algorithm. Diffusion tensor imaging cannot resolve high 
curvature, fiber crossing or kissing within a voxel. Increasing gradient directions acquisition 
number (HARDI) would lead to better results but only if multi tensor model or model free 
methods were used like diffusion spectrum imaging (DSI) or Q-ball imaging 
38-40
.
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Nevertheless, these methods are not yet used in clinical routine because of both long 
acquisition and computation times. 
 
The fiber tracking technique within a clinical perspective has not yet been thoroughly 
validated. Studies attempted to assess tractography results using different strategies: simulated 
data or animal studies. Nevertheless, these results cannot be adapted easily to human beings. 
In this study we used both quantitative analysis and known neuroanatomy to assess fiber 
tracking reproducibility and anatomical pathways plausibility on healthy volunteers. Fiber 
tracking reproducibility appeared to be rather weak. Nevertheless, tractography provides 
unique information on tract position, which is essential for planning neurosurgical strategies, 
but have to be used very carefully.  
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6 8 7 5,25 6 min 10 s 
15 9 3 5 6 min 33 s 
32 12 2 5,33 9 min 53 s 
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Groups Specificity Number of subjects 
A One exam is missing 2 
B Fiber tracking successful 9 
C
Fiber tracking failed to represent at least 
one tract 
3
Table 2: Division of the 14 volunteers in 3 groups. 
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Groups Total number of subjects 
Quantitative analysis 
 Intra-operater intra exam 
 Inter-operater intra-exam 
 Intra-operator inter-exam 
A and B 





Qualitative analysis B 9
Table 3: Groups and total number of subjects involved in each analysis 
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27.4% ± 12.8% p=0.449 29.1% ± 12.7% 
Table 4: Agreement percentage of intra- and inter-operator intra-exam (n= 2 brain sides x 11 
subjects = 22), and intra-operator inter exam (n= 2 brain sides x 9 subjects = 18) depending on 
the acquisition scheme (6DW, 15DW and 32DW gradient directions), and for all acquisition 
schemes. (Mean value ± standard deviation). Acquisition scheme effect is not significant. 
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Question 1 Question 2 Question 3 Question 4 Question 5 
Mean score: 
exam 1 
4.15 ± 1.17 3.29 ± 1.41 3.98 ± 1.68 4.34 ± 1.73 3.86 ± 1.44 
Mean score: 
exam 2 
4.23 ± 1.13 3.49 ± 1.59 3.99 ± 1.68 3.90 ± 1.75 3.86 ± 1.53 
Global mean 
score 
4.18 ± 1.16 3.35 ± 1.47 3.99 ± 1.68 4.20 ± 1.75 3.86 ± 1.47 
Table 5: Mean score and standard deviation per question for exam 1 (7 raters), exam 2 (4 
raters) and for both exams 1 and 2 (7 raters and 4 raters for first and second exam 
respectively) 
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Fig. 1: Intra-operator inter-exam reproducibility.
Fiber tracking results from exam 1 (A) and exam 2 (B) represented on 3D-T1 images. Image 
C represents the intersection between tracts A and B. Image D: Left tracts from exam 1 
(translucent green) and 2 (translucent pink), intersection is represented in opaque pink. Note 
that tract from exam 2 is almost included in the intersection volume. Image E: Right tracts 
from exam 1 (translucent blue) and 2 (translucent orange), intersection is represented in 
opaque pink.
Fig. 2: Mean scores of the different raters for exam 1 depending on the evaluation session (2 
evaluation sessions per exam).
There was a significant difference between raters (p<0.001). Nevertheless, regarding each 
rater, there was no significant difference between the two evaluation sessions of exam 1 
(p=0.301).
Fig. 3: Mean score for the two evaluation session for both exams 1 and 2.
No significant difference in the questionnaire mean scores considering the two evaluation 
sessions number (p=0.786) and exam number (p=0.079).
Fig. 4: Mean score depending on the acquisition scheme (6DW, 15DW or 32DW directions) 
for both exam 1 and 2.
There was no acquisition effect on mean score for neither exam 1 (7 raters, p= 0.128) (a) nor 
2 (4 raters, p= 0.479) (b). 
Fig. 5: Mean score depending on the three acquisition schemes (6, 15 and 32 DW directions) 
for exam 1 and 2.
Only the results of raters 1, 2, 4 and 7, who did the whole evaluation, are represented.
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Fig. 1: Intra-operator inter-exam reproducibility. Fiber tracking results from exam 1 (A) 
and exam 2 (B) represented on 3D-T1 images. Image C represents the intersection 
between tracts A and B. Image D: Left tracts from exam 1 (translucent green) and 2 
(translucent pink), intersection is represented in opaque pink. Note that tract from exam 
2 is almost included in the intersection volume. Image E: Right tracts from exam 1 
(translucent blue) and 2 (translucent orange), intersection is represented in opaque pink.
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Fig. 2: Mean scores of the different raters for exam 1 depending on the evaluation session 
(2 evaluation sessions per exam). There was a significant difference between raters 
(p<0.001). Nevertheless, regarding each rater, there was no significant difference 
between the two evaluation sessions of exam 1 (p=0.301). 
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Fig. 3: Mean score for the two evaluation session for both exams 1 and 2. No significant 
difference in the questionnaire mean scores considering the two evaluation sessions 
number (p=0.786) and exam number (p=0.079). 
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YFig. 4: Mean score depending on the acquisition scheme (6DW, 15DW or 32DW directions) for both exam 1 and 2. There was no acquisition effect on mean score for neither exam 1 
(7 raters, p= 0.128) (a) nor 2 (4 raters, p= 0.479) (b).  
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Fig. 5: Mean score depending on the three acquisition schemes (6, 15 and 32 DW 
directions) for exam 1 and 2. Only the results of raters 1, 2, 4 and 7, who did the whole 
evaluation, are represented. 
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 Diffusion tensor MRI fibre tracking: Influence of acquisition parameters and fibre tracking 




Diffusion tensor magnetic resonance imaging (DTI) and fiber tracking provide unique 
qualitative and quantitative information to help in visualizing and studying fiber tract 
architecture in white matter. Nevertheless, only streamline tractography methods are available 
for clinical routine. However, the reliability of these methods within a clinical perspective has 
not been thoroughly evaluated. The aim of our study is to evaluate fiber tracking strategy in 
terms of acquisition schemes in conjunction with the algorithm which is commonly used in 
clinical practice (TEND: “Tensor deflection algorithm”).Our work first consisted in a 
systematic exploration of the main acquisition parameters in order to asses their effects on 
image quality for fiber tracking. Based on homogeneous phantom DTI data, this study 
allowed us to select several acquisition schemes according to image quality criterions and 
clinical constraints of time. Then, DTI acquisitions were performed on 14 healthy subjects 
and the TEND method was applied to trace on the pyramidal tract, on the major tract of 
human brain. Acquisition and fiber tracking reliability were evaluated both by qualitative and 
quantitative analysis.Qualitative analysis showed a good anatomic plausibility. Fiber tracking 
reproducibility was about 65% for intra exam and only 30% for inter exam. The observed 
differences in the fiber tracking results due to different acquisition schemes appear to be small 
relative to inter exam variability. Despite a weak reproducibility, fiber tracking provides 
usefull information on tract position for neurosurgical planning. Thus, this method has to be 
used very carefully and should be to be improved. 
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